Mise en œuvre et apports cliniques d'un modèle Monte-Carlo d'un accélérateur linéaire de radiothérapie externe by Leste , Jérémy
THÈSE
En vue de l’obtention du
DOCTORAT DE L’UNIVERSITÉ DE TOULOUSE
Délivré par : l’Université Toulouse 3 Paul Sabatier (UT3 Paul Sabatier)
Présentée et soutenue le 16/12/2020 par :
Jérémy LESTE
Mise en œuvre et apports cliniques d’un modèle Monte-Carlo d’un
accélérateur linéaire de radiothérapie externe
JURY
Régine GSCHWIND Professeur des Universités, HDR Rapporteur
Philippe MEYER Physicien Médical, HDR Rapporteur
Julien DARRÉON Physicien Médical Examinateur
Isabelle BERRY Professeur des Universités, HDR Examinatrice
Luc SIMON Physicien Médical, HDR Directeur
Xavier FRANCERIES Maître de Conférence, HDR Co-Directeur
École doctorale et spécialité :
GEET : Radio-physique et Imagerie Médicale
Unité de Recherche :
Centre de Recherches en Cancérologie de Toulouse (INSERM UMR 1037)
Directeur(s) de Thèse :
Luc SIMON et Xavier FRANCERIES
Rapporteurs :
Régine GSCHWIND et Phillipe MEYER
Remerciements
Avec ces quelques lignes je tiens à remercier toutes les personnes qui m’ont permis de
mener à bien ces travaux.
Tout d’abord j’aimerais exprimer ma profonde gratitude au Docteur Luc Simon, physicien
médical qui a dirigé ce travail. Merci de m’avoir fait confiance et de m’avoir conseillé aussi bien
sur le plan scientifique que personnel. J’ai particulièrement apprécié ton expertise clinique, ton
investissement à toutes les étapes de la thèse, ton ouverture d’esprit et surtout ta simplicité
et ta gentillesse.
Merci à Maxime Chauvin, mon collègue de bureau et ami. Merci de m’avoir apporté ta
rigueur scientifique et d’avoir toujours été disponible pour répondre à mes questions avec
gentillesse et pertinence pendant ces trois années de thèse. Sans ton aide ce travail n’aurait
pas était le même, ça a été un plaisir de travailler avec toi, les géographes ont de la chance !
Merci à Xavier Franceries, co-directeur de cette thèse, pour ta gentillesse et ton aide, tout
particulièrement sur les versants administratifs et d’enseignements.
Merci à Isabelle Berry d’avoir présidé mon jury de thèse et d’avoir accompagné mon
activité d’enseignement à la faculté de médecine.
Merci à Régine Gschwind et Philippe Meyer d’avoir été rapporteur de mon manuscrit. Je
vous remercie de m’avoir accordé du temps et d’avoir apporté votre expertise sur mon travail.
Merci à Julien Darréon d’avoir accepté d’être examinateur à mon jury de thèse. Je regrette
de ne pas avoir pu trinquer avec vous lors d’un véritable pot de thèse.
Merci à Imène Medjahed pour ton aide précieuse sur la partie expérimentale de l’étude
sur l’effet interplay.
Merci à Manuel Bardiès pour ta gentillesse et ton aide au cours de ces trois ans dans ton
équipe.
Merci à tous mes collègues de l’équipe 15 avec qui j’ai pu collaborer de près ou de loin et
qui ont rendu cette expérience d’autant plus forte.
Merci à Marie-Claude pour ton aide pour la préparation des commissions et ta gentillesse.
Merci à Johnatan pour nos nombreuses discussions philosophiques et débats. Merci à Rita
pour ta gentillesse et ton aide sur mon travail. Et encore un grand merci à Gunjan, Tony,
Erick, Julien, Joey, Gustavo, Fédéric, Richard, Alexia, Laure et Régis.
Pendant ces trois années j’ai pu intégrer une équipe de recherche spécialement dédié à la
physique médicale et je suis conscient de la chance que j’ai pu avoir. Même si l’expérience
s’arrête malheureusement ici pour l’équipe 15 je suis sur que celle-ci sera riche d’enseignements
pour l’avenir de la recherche en physique médicale.
i
ii
J’aimerais également remercié toute l’équipe de physique médicale de l’IUCT pour leurs
gentillesses et leur aide.
J’aimerais aussi remercier Christine Boutry et Aurélie Sors physiciennes médicales à Mon-
tauban qui m’ont donné le goût de la recherche en Master 1.
Pour finir j’aimerais remercier tout mes amis qui m’ont toujours soutenu et qui mettent
du peps dans ma vie.
Merci à Mathilde de m’avoir accompagné et soutenu tout particulièrement sur la fin de
ce travail. Merci pour tout l’amour qu’on partage depuis trois saisons !
Merci à Marie ma petite soeur et à Samuel mon petit frère pour votre amour et votre
soutien.
Merci à ma mamie, Marie-Luce, merci pour ta sagesses, ton aide précieuse, ton soutien et
ton amour.
Je dédie ce travail à mes parents, Jean-Marie et Nathalie qui ont toujours su se sacrifier
pour que ma soeur, mon frère et moi même puissions bénéficier du meilleur. Vous êtes sûrement
fier de moi mais c’est vous qui avez fait la plus grande partie du travail.
Merci.
Table des matières
Table des sigles et acronymes xxvii
Introduction 1
1 État de l’art 5
1.1 Le contexte clinique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
1.1.1 Généralités sur le cancer . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7
1.1.2 Le cancer broncho-pulmonaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
1.2 La radiothérapie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
1.2.1 Définition . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13
1.2.2 Historique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
1.2.3 L’accélérateur linéaire de radiothérapie externe . . . . . . . . . . . . . 16
1.2.4 Les étapes du traitement en radiothérapie externe . . . . . . . . . . . 20
1.2.5 Techniques de traitements en radiothérapie externe . . . . . . . . . . . 23
1.2.6 La stéréotaxie extra-crânienne . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 24
1.2.7 Résultats cliniques de la SBRT . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27
1.3 Cadre théorique de la physique en radiothérapie . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
1.3.1 Les interactions rayonnements-matière . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
1.3.2 Grandeurs dosimétriques fondamentales . . . . . . . . . . . . . . . . . 35
1.4 Mesure de la dose absorbée . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
1.4.1 Théories de la cavité . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
1.4.2 dosimétrie absolue . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43
1.4.3 dosimétrie relative . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44
1.5 Calcul de la dose absorbée . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
1.5.1 Les données patients . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
iii
iv TABLE DES MATIÈRES
1.5.2 Méthodes globales . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49
1.5.3 Méthodes par superposition . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 50
1.5.4 Méthodes déterministes : Acuros XB . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55
1.5.5 Méthodes Monte-Carlo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55
1.5.6 Générateur de nombres aléatoires : . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 56
1.5.7 La plateforme GATE/GEANT4 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 60
1.5.8 Comparaison des méthodes de calcul de dose absorbée . . . . . . . . . 63
2 Description de GAMMORA 65
2.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67
2.2 Sources de particules . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69
2.2.1 Espaces des phases : IAEA . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 70
2.2.2 Espaces des phases : Root . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 71
2.2.3 Espaces des phases : Numpy . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
2.2.4 Espaces des phases : Gaga-phsp . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72
2.3 Tête de l’accélérateur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 80
2.3.1 Tête de l’accélérateur : Modélisation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 81
2.3.2 Tête de l’accélérateur : Résultats de validation . . . . . . . . . . . . . 82
2.4 Collimateur multi-lames . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84
2.4.1 MLC : Modélisation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 84
2.4.2 MLC : Résultats de validation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
2.5 Faisceaux d’électrons . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
2.5.1 Faisceaux d’électrons : Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 88
2.5.2 Faisceaux d’électrons : Matériel et méthodes . . . . . . . . . . . . . . 88
2.5.3 Faisceaux d’électrons : Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 93
2.5.4 Faisceaux d’électrons : Discussion et conclusion . . . . . . . . . . . . . 101
2.6 Table de radiothérapie . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 102
TABLE DES MATIÈRES v
2.6.1 Table de radiothérapie : Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 102
2.6.2 Table de radiothérapie : Matériel et méthodes . . . . . . . . . . . . . . 103
2.6.3 Table de radiothérapie : Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 103
2.6.4 Table de radiothérapie : Discussion et conclusion . . . . . . . . . . . . 104
2.7 EPID . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105
2.7.1 EPID : Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105
2.7.2 EPID : Modélisation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105
2.7.3 EPID : Résultats de validation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 105
2.8 Le package GAMMORA . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 107
2.8.1 Données DICOM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 108
2.8.2 Le programme Python . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 109
2.9 Les ressources de calcul . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 116
2.10 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 118
3 Étude expérimentale de l’effet interplay 121
3.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 122
3.2 Matériel et méthodes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 124
3.2.1 Plateforme de mouvement programmable et fantôme . . . . . . . . . . 124
3.2.2 Modélisation du mouvement respiratoire . . . . . . . . . . . . . . . . . 124
3.2.3 Créations des plans de traitements . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 126
3.2.4 Acquisition expérimentale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 129
3.2.5 Analyse dosimétrique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 129
3.3 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 131
3.3.1 Profils de dose . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 131
3.3.2 Statistiques de doses au CTV . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 131
3.4 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 134
vi TABLE DES MATIÈRES
4 Étude de l’effet interplay avec GAMMORA 139
4.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 139
4.2 Matériel et méthodes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 140
4.2.1 Créations des plans de traitements . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 140
4.2.2 Indices de complexité . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 140
4.2.3 Simulations Monte-Carlo avec GAMMORA . . . . . . . . . . . . . . . 140
4.2.4 Analyse dosimétrique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 147
4.3 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 148
4.3.1 Indices de complexité . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 148
4.3.2 Validation de GAMMORA . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 149
4.3.3 Profils de dose . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 149
4.3.4 Statistiques de doses au CTV . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 153
4.3.5 Modélisation du Gating respiratoire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 153
4.4 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 153
4.5 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 164
5 Étude de cas cliniques avec GAMMORA 165
5.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 166
5.2 Matériel et méthodes . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 166
5.2.1 Cohorte de patient . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 166
5.2.2 Validation de GAMMORA pour la simulation de faisceaux cliniques en
conditions simples . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 166
5.2.3 Utilisation des images TDM des patients . . . . . . . . . . . . . . . . . 168
5.2.4 Paramètres des simulations . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 168
5.2.5 Évaluation des énergies de coupures . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 169
5.2.6 Analyse dosimétrique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 169
5.3 Résultats . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 171
TABLE DES MATIÈRES vii
5.3.1 Validation de GAMMORA pour la simulation de faisceaux cliniques en
conditions simples . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 171
5.3.2 Évaluation des énergies de coupures . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 171
5.3.3 Analyse dosimétrique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 173
5.4 Discussion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 179
5.4.1 Validation de GAMMORA pour des faisceaux cliniques . . . . . . . . 179
5.4.2 Évaluation des énergies de coupures . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 188
5.4.3 Analyses dosimétriques . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 189
5.5 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 192
Conclusion 193
A L’algorithme eMC de Varian 197
A.1 Le modèle initial d’espace des phases . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 197
A.2 Le modèle de transport MMC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 198
A.2.1 Simulations locales . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 198
A.2.2 Pré-traitement géométrique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 199
A.2.3 Simulation globale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 201
B Calcul du Gamma Index 205
C Fichier de configuration de GAMMORA 207
D Calcul du Modulation Complexity Score Index 211




1.1 Taux d’incidence cancer broncho-pulmonaire. Évolution des taux d’incidence
du CBP standardisé sur la population mondiale, par type histologique, selon
le sexe, entre 1990 et 2018 en France métropolitaine [53]. . . . . . . . . . . . 8
1.2 Descripteurs pour catégories T et M. Regroupements de stade [204]. . . . . . 10
1.3 Classification détaillée TNM des cancers broncho-pulmonaires [204]. . . . . . 10
1.4 Exemple d’imagerie diagnostique de CBP. a. Radiographie pulmonaire de face :
opacité arrondie de plus de 3 cm d’allure excavée - b. Coupe axialle d’un TDM
thoracique : masse excavée à contours irréguliers et spiculés. . . . . . . . . . 11
1.5 Prise en charge d’un CBPNPC. Résumé des modalités thérapeutiques en fonc-
tion du stade. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12
1.6 Résections pulmonaires chirurgicales pour CBPNPC. a. résection en coin - b.
segementectomie - c. lobectomie - d. pneumectomie. . . . . . . . . . . . . . . 12
1.7 Découverte des rayons X [78]. Roentgen (à gauche) réalise le premier cliché
radiographique de l’histoire (la main de sa femme, à droite). . . . . . . . . . 14
1.8 Évolution de la radiothérapie [203]. a. Appareil de télécobalt - b. Linac minia-
turisé monté sur un bras robotique spécialement conçu pour la stéréotaxie - c.
poste de commande moderne. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15
1.9 L’escalade de dose. Augmentation de la dose prescrite à la prostate avec les
avancées technologiques [203]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
1.10 Filtre égalisateur. Profil de dose absorbée d’un faisceau de photons à une pro-
fondeur de référence dans l’eau avec (à droite) et sans (à gauche) filtre égali-
sateur. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
1.11 Distribution de dose absorbée pour les faisceaux de photons : 6X et 10X avec
et sans filtre égalisateur (FF et FFF) pour un champ d’irradiation de 10 × 10
cm2 dans de l’eau [17]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
1.12 Collimateur multi-lames (MLC). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19
1.13 Schéma d’un accélérateur de RTE [160]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20
1.14 Représentation schématique des différents volumes définis dans l’ICRU 62 [93]. 22
ix
x TABLE DES FIGURES
1.15 Exemple de HDV. En vert : 50% du volume reçoit au moins une dose de 40
Gy - En rouge : allure idéale d’un HDV de PTV pour une prescription de dose
de 60 Gy (couverture homogène) - En bleu : allure idéale d’un HDV de OAR
(une toute petite fraction du volume reçoit seulement quelques cGy). . . . . 23
1.16 Comparaison 3D-IMRT vs. SBRT [19]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
1.17 L’hypofractionnement et la destruction micro-vasculaire tumorale [107]. À gauche :
imagerie RX d’un modèle murin de mélanome humain avant et 1 semaine après
une unique exposition à une dose de 10 Gy (micro-vaisseaux en noir) - Á droite :
imagerie échographique Doppler 3D d’un modèle murin de tumeur du cancer
du sein avant et 24 heures après une unique exposition à une dose de 16 Gy. 27
1.18 Exemple de répartition des localisations traitées en SBRT [51]. Basé sur RS-
Search : un registre multi-institutionnel d’observation établi pour normaliser
la collecte de données auprès de patients traités par SRS et SBRT (2013). . . 30
1.19 Schéma pour le paramètre d’impact b [160]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
1.20 Interactions electrons-matière . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
1.21 Domaine de prédominance de trois interactions photons-matière en fonction de
l’énergie et du matériau. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
1.22 Interactions photons-matière . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
1.23 Relation entre le Kcoll et la dose absorbée. A gauche cas théorique, à droite cas
réel. [160]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
1.24 Conditions de référence pour les mesures de dose absorbée de référence pour
les faisceaux de photons et d’électrons de hautes énergies. . . . . . . . . . . . 44
1.25 Schéma pour la dosimétrie relative. À gauche profil de dose, à droite rendement
en profondeur. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 45
1.26 Fantôme Octavius 4D (voir le document constructeur sur www.ptwdosimetry.com).
. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46
1.27 Octavius 1000SRS. a. Photographie - b. schématisé avec dimensions (voir le
document constructeur sur www.ptwdosimetry.com). . . . . . . . . . . . . . . 47
1.28 Architecture d’un film EBT3. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47
1.29 Photographie de film EBT3. a. vierge - b. irradié . . . . . . . . . . . . . . . 48
1.30 Photographie de la calibration de films radiochromiques. a. 0 UM - b. 64 UM
- c. 160 UM - d. 400 UM . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 48
TABLE DES FIGURES xi
1.31 Courbe de calibration du TDM du service de radiothérapie de l’IUCT. Les
points sont mesurés après acquisition et analyse d’images TDM d’un fantôme
constitué d’échantillons de densités électroniques connues. . . . . . . . . . . . 50
1.32 Représentation schématique du principe de calcul de la dose absorbée par mé-
thode de convolution/superposition. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51
1.33 Illustrations géométriques des kernels. a. point kernel - b. pencil kernel [3]. . 52
1.34 Composant de la tête de l’accélérateur et discrétisation du faisceau en beamlet
[190]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
1.35 Schéma pour la détermination du type d’interaction des photons à partir des
sections efficaces dans un code Monte-Carlo. . . . . . . . . . . . . . . . . . . 57
1.36 Exemple de comparaisons des méthodes de calcul de dose absorbée. a. [108] -
b. [58] . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64
2.1 Représentation schématique du modèle GATE du TrueBeam. Exemple pour
un faisceau photons : SBRT poumon. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 68
2.2 Représentation schématique du modèle GATE du TrueBeam. Exemple pour
un faisceau d’électrons : Irradiation sur fantôme (cuve à eau). . . . . . . . . 69
2.3 Représentation schématique des étapes de simulation. a. Création de fichiers
d’espaces des phases secondaires à partir des fichiers Varian natifs après la tête
de l’accélérateur (head simulation) - b. Simulation dans le patient (ou fantôme)
à partir des fichiers d’espaces des phases secondaires (patient simulation). . . 70
2.4 Images synthétiques générées par GAN. a. Edmond de Belamy, premier portrait
peint par un GAN. Le nom Belamy a été donné en référence à Goodfellow [73].
Le tableau à été vendu 432 500 $ en 2018 - b. Photographie synthétique générée
par StyleGAN [100]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 73
2.5 Principe et architecture du GAN utilisé pour la création de gaga-phsp. . . . . 74
2.6 Fonctions de coût du générateur (en orange) et du discriminateur (en bleu). 76
2.7 Comparaison des distributions en énergie (Energy), position (X, Y) et direction
(dX, dY et dZ) pour des particules générées par GAN ou tirées d’un PHSP
IAEA pour l’énergie 6XFF. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 77
2.8 Comparaison des distributions en énergie (Energy), position (X, Y) et direction
(dX, dY et dZ) pour des particules générées par GAN ou tirées d’un PHSP
IAEA pour l’énergie 6XFFF. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 78
xii TABLE DES FIGURES
2.9 Comparaison des distributions en énergie (Energy), position (X, Y) et direction
(dX, dY et dZ) pour des particules générées par GAN ou tirés d’un PHSP IAEA
pour l’énergie 10XFF. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 79
2.10 Comparaison des distributions en énergie (Energy), position (X, Y) et direction
(dX, dY et dZ) pour des particules générées par GAN ou tirés d’un PHSP IAEA
pour l’énergie 10XFFF. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 80
2.11 Modélisation des mâchoires X/Y [17]. Visualisation de l’ouverture pour une
taille de champ de 3 × 3 cm2 à 20 × 20 cm2 (de gauche à droite) . . . . . . . 81
2.12 Modélisation des mâchoires X/Y. Visualisation de l’ouverture pour une taille
de champ de 3 × 3 cm2 à 20 × 20 cm2 (de gauche à droite). . . . . . . . . . . 81
2.13 Modélisation des mâchoires X/Y [17]. Visualisation de l’ouverture pour une
taille de champ de 3 × 3 cm2 à 20 × 20 cm2 (de gauche à droite). . . . . . . 81
2.14 Modélisation du baseplate [17]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 81
2.15 Modélisation des killboxs. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 82
2.16 Validation de la tête de traitement du MC du TrueBeam : PDD mesurés (ligne)
et calculés (symboles) dans l’eau - Pour des tailles de champs de 3×3 à 20×20
cm2 - Pour 6XFFF et 10XFFF - Pour une SSD de 100 cm. [18] . . . . . . . . 82
2.17 Validation de la tête de traitement du MC du TrueBeam [18]. LDP mesurés
(ligne) et calculés (symboles) dans l’eau à une profondeur de 10 cm - Pour des
tailles de champs de 3 × 3 à 20 × 20 cm2 - Pour 6XFFF et 10XFFF - Pour une
SSD de 100 cm. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 83
2.18 Comparaison des facteurs d’ouverture collimateurs (mesuré vs MC) [17]. Pour
une SSD de 100 cm - Á une profondeur de 5 cm dans l’eau - Pour les 4 modes
d’énergies photons : 6XFF, 6XFFF, 10XFF et 10XFFF - Pour 4 tailles de
champ : 3 × 3, 5 × 5, 10 × 10, 20 × 20 cm2. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 83
2.19 Visualisation de la géométrie des différents types de lames du MLC [227]. a.
Quater leaves - b. Half leaves - c. Outboard leaves. . . . . . . . . . . . . . . 84
2.20 Visualisation détaillée de la modélisation d’une lame du MLC [227]. a. Mo-
délisation MC - b. Géométrie réelle (les parties encadrées en rouge ont été
approximées pour la modélisation). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
2.21 Visualisation du MLC [227]. a. Exemple de position des lames pour une ouver-
ture de 10 × 10 cm2 à l’isocentre - b. Vue du modèle du bloc MLC de profil.
. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 85
TABLE DES FIGURES xiii
2.22 Validation du MLC : PDD [227]. Pour une SSD de 100 cm, dans l’eau - Pour
6XFFF - Pour 2 tailles de champ : 0, 5 × 0, 5 et 1 × 1 cm2 - mesurés par le
détecteur microdiamant et calculés par GATE et les algorithmes AAA et AXB. 86
2.23 Validation du MLC [227]. Comparaison des LDP mesurés avec des films EBT3
et détecteur microdiamant, et ceux calculés avec GATE, AAA et AXB dans
les directions X et Y. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 86
2.24 Validation du MLC [227]. Facteurs d’ouverture collimateur calculés et mesurés
pour 5 tailles de champs allant de 0, 5 × 0, 5 à 3 × 3 cm2 - Pour l’énergie 6XFFF. 87
2.25 Comparaison du profil de dose X de la transmission entre les deux blocs du
MLC mesurée par film EBT3 et calculée par GATE [227]. . . . . . . . . . . . 87
2.26 Validation MLC (film EBT3 vs. GATE) pour un champ complexe [227]. Une
lame sur deux du MLC est rétractée sauf pour les lames centrales - La forme
du MLC est présentée à gauche - Le profil est tracé au niveau de la flèche rouge. 87
2.27 L’applicateur pour les faisceaux d’électrons. a. Photographie d’un applicateur
Varian, insert carré - b. Positionnement et rôle de l’applicateur c. Insert per-
sonnalisé . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89
2.28 Modélisation des applicateurs pour les faisceaux d’électrons dans GAMMORA.
Tailles d’applicateurs modélisées pour GAMMORA - Pour des tailles maxi-
males de champs carrés de 6 × 6 cm2 (A6) à 25 × 25 cm2 (A25). . . . . . . . 90
2.29 Modélisation des inserts de l’applicateur A10 dans GAMMORA. a. Insert Cir-
culaire pour un diamètre 10 cm à l’isocentre - b. Insert carré pour un champ
de 10 × 10 cm2 à l’isocentre - c. Insert personnalisé. . . . . . . . . . . . . . . 90
2.30 Insert personnalisé au format STL. Construction de l’objet STL à partir des
données géométriques du DICOM RT plan pour les inserts personnalisés. . . 91
2.31 Rendement en profondeur caractéristique d’un faisceau d’électrons. R100, R80,
R50 sont respectivement les profondeurs du dépôt de 100%, 80% et 50% de la
dose maximale. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 92
2.32 Fantômes avec compléxité pour étude des faisceaux d’électrons. À gauche fan-
tôme avec hétérogénéité : gammex-os (SB3, Gammex, RMI-450, Wisconsin ;
ρ = 1, 82g/cm3) ou gammex-poumon (LN300, Gammex, RMI-455, Wisconsin ;
ρ = 0, 26g/cm3). À droite irrégularité de surface. . . . . . . . . . . . . . . . . 93
2.33 Profils de dose latéraux pour les énergies 6 MeV et 9 MeV en inplane et cross-
plane. Mesuré et simulé dans l’eau à la profondeur de référence zref (≈ 1, 6E0)
pour une SSD 100 cm et un champ de 10 × 10 cm2. Gamma index global 1D
2%/2 mm. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 94
xiv TABLE DES FIGURES
2.34 Profils de dose latéraux pour les énergies 9 MeV et 12 MeV en inplane et
crossplane. Mesurés et simulés dans l’eau à la profondeur de référence zref
(≈ 1, 6E0) pour une SSD 100 cm et un champ de 10 × 10 cm2. Gamma index
global 1D 2%/2 mm. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 95
2.35 Rendement en profondeur pour les énergies 6, 9, 12 et 18 MeV. Mesurés et
simulés dans l’eau pour une SSD 100 cm et un champ de 10 × 10 cm2. . . . . 96
2.36 Gamma index global 1D 2%/1mm pour les rendements en profondeur des éner-
gies 6, 9, 12 et 18 MeV (voir figure 2.35). . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 96
2.37 Profil de dose latéraux mesurés (film) et simulés (Gate et eMC) pour des fan-
tômes avec complexité pour l’énergie 6 MeV. Pour les fantômes à hétérogénéités
depth 1 et depth 2 sont respectivement de 20 et 25 mm. Pour le fantôme avec
irrégularité de surface depth 1 et depth 2 sont respectivement de 25 et 30 mm
(voir figure 2.32). Set de mesure B. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 98
2.38 Profils de dose latéraux mesurés (film) et simulés (Gate et eMC) pour des fan-
tômes avec complexité pour l’énergie 9 MeV. Pour les fantômes à hétérogénéités
depth 1 et depth 2 sont respectivement de 20 et 25 mm. Pour le fantôme avec
irrégularité de surface depth 1 et depth 2 sont respectivement de 25 et 30 mm
(voir figure 2.32). Set de mesure B. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 99
2.39 Profils de dose latéraux mesurés (film) et simulés (Gate et eMC) pour des
fantômes avec complexité pour l’énergie 12 MeV. Pour les fantômes à hétérogé-
néités depth 1 et depth 2 sont respectivement de 20 et 25 mm. Pour le fantôme
avec irrégularité de surface depth 1 et depth 2 sont respectivement de 25 et 30
mm (voir figure 2.32). Set de mesure B. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 99
2.40 Graphique récapitulatif des GIPR globaux 1D 3%/3mm, pour les profils de
dose réalisés dans les fantômes avec complexité pour le set de mesure B. Les
profils simulés à deux profondeurs (voir figure 2.32) pour 3 résolutions spatiales
(0,5, 1,0 et 2,5 mm), dans la direction du faisceau, sont comparés à des mesures
sur films. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 100
2.41 Graphique récapitulatif des GIPR globaux 1D 3%/3mm, pour les profils de
dose réalisés dans les fantômes avec complexité pour le set de mesure A. Les
profils simulés à deux profondeurs (voir figure 2.32) pour 3 résolutions spatiales
(0,5, 1,0 et 2,5 mm), dans la direction du faisceau, sont comparés à des mesures
sur films. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 100
2.42 Modélisation de la table de radiothérapie (STL). a. Coupe axiale de la table -
b. Visualisation de la table en entier. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 102
TABLE DES FIGURES xv
2.43 Rendements en profondeur et profils de dose mesurés avec la table et simulés
avec et sans table dans l’Octavius 4D (équivalent eau), pour le cas du patient
3. Les résolutions des simulations GATE et des mesures sont respectivement
de 1,25 mm3 et 2,5 mm3. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 103
2.44 Représentation schématique de la modélisation de l’EPID dans GAMMORA. 105
2.45 Résultats de validation de la modélisation de l’EPID dans GAMMORA. Com-
paraison d’images MC à celle de l’EPID (mode intégré) pour un faisceau sta-
tique d’énergie 6X FFF : a. pour un champ 10×10 cm2 (taille des voxels MC :
1, 96 × 0, 52 × 1, 96 mm3) - b. pour un champ 3 × 3 cm2 (taille des voxels
MC : 1, 96 × 0, 52 × 1, 96 mm3) - c. pour un champ 0, 5 × 0, 5 cm2 (taille des
voxels MC : 0, 8 × 0, 52 × 0, 8 mm3). Taille des pixels de l’EPID : 0, 39 × 0, 39
mm2. Distance source-EPID : 150 cm. Incertitudes statistiques relatives MC
inférieures à 1% dans le champ [13]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 106
2.46 Résultats de validation de la modélisation de l’EPID dans GAMMORA. Cas
d’un traitement de SBRT VMAT sur fantôme anthropomorphique. Comparai-
son des images MC cumulées sur tous les control points (CP) à celles de l’EPID
acquises en mode continu (cumul des frames sur tous les CP). Distance source-
EPID : 150 cm. Taille des voxels MC de 0, 8×0, 52×0, 8 mm3. Taille des pixels
de l’EPID : 0, 39×0, 39 mm2. Incertitudes statistiques relatives MC inférieures
à 1% dans le champ [13]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 107
2.47 Visualisation de quelques champs pour un DICOM RT plan et de l’organisation
en arborescence (voir https://dicom.innolitics.com/ciods/cr-image). . . . . . 108
2.48 Schéma de l’architecture de GAMMORA. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 110
2.49 Modes d’utilisation de GAMMORA . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 112
2.50 Fonction de cropping automatique du DICOM CT dans GAMMORA. . . . . 112
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Introduction
Malgré les progrès importants faits dans le domaine des diagnostics et des traitements, le
cancer reste l’une des principales causes de mortalité en France.
La radiothérapie constitue un des piliers du triptyque thérapeutique déployé face à ce
problème majeur de santé publique. Avec l’utilisation de rayonnements ionisants, elle consiste
à délivrer une forte dose absorbée aux tissus tumoraux, tout en épargnant les organes sains.
Depuis ses débuts, la radiothérapie a connu de nombreuses avancées théoriques et in-
novations technologiques. Ainsi, les dix dernières années ont vu l’émergence de techniques
d’irradiations dites stéréotaxiques. Celles-ci se basent sur la délivrance de fortes doses quo-
tidiennes, à de petits volumes cibles, en un nombre limité de séances. Initialement utilisée
pour des cibles intra-crâniennes, l’application de ce type de traitement s’est élargie à d’autres
localisations avec la stéréotaxie extra-crânienne (SBRT). De plus en plus répandue, l’efficacité
de la SBRT peut dans certains cas être équivalente à celle de la chirurgie.
Pour arriver à de tels résultats, l’exigence de précision sur toutes les étapes du traitement
est considérable. L’une de ces étapes, la réalisation de la balistique de traitement, repose
sur le calcul prévisionnel de la dose absorbée. Celui-ci nécessite de modéliser correctement le
transport des particules dans le patient. Pour la radiothérapie externe, il existe principalement
deux familles de méthodes de calcul de dose : les méthodes analytiques et les méthodes Monte-
Carlo.
Schématiquement, les méthodes analytiques sont utilisées en routine dans les services de
radiothérapie pour obtenir un résultat rapide, d’une précision généralement suffisante pour les
besoins cliniques. Les méthodes Monte-Carlo sont considérées comme le calcul de référence,
c’est à dire la meilleure estimation possible quand la mesure n’est pas accessible [172].
Concernant les faisceaux de photons, les méthodes analytiques sont privilégiées dans un
contexte clinique. Dans le département de radiothérapie de l’Institut Universitaire du Cancer
de Toulouse (IUCT), l’Algorithme Analytique Anisotrope (AAA) est généralement utilisé.
Bien qu’il soit adapté dans la majorité des cas, la précision de ces résultats peut être limitée
dans certaines conditions spécifiques. Ces conditions sont typiquement réunies dans les traite-
ments de SBRT, à savoir des petits champs d’irradiation dans des régions de faibles ou fortes
densités. De plus, en raison du mouvement respiratoire, la distribution de dose calculée est
susceptible de différer de la dose réellement délivrée pour les cibles de SBRT thoraciques. En
effet, la mauvaise combinaison du mouvement des lames du MLC avec celui respiratoire peut
détériorer la délivrance du traitement : c’est l’effet interplay. Celui-ci, reste encore difficilement
prévisible par les méthodes de calcul utilisées en routine clinique.
Concernant les faisceaux d’électrons, les méthodes analytiques peuvent être imprécises
pour la prise en compte des hétérogénéités. Pour ces traitements, un algorithme basé sur
des données pré-calculées par méthode Monte-Carlo (eMC) est utilisé dans notre service. Et
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de même, bien que l’algorithme utilise des données calculées par une méthode de référence,
les approximations introduites pour simplifier le transport des particules et réduire ainsi les
temps de calcul, mènent à des précisions qui peuvent être réduites, en particulier à l’interface
de milieux de densités différentes.
Dans ces deux situations, l’utilisation de méthodes Monte-Carlo permettrait de modéli-
ser précisément le transport des particules. Cependant, plus complexes à mettre en oeuvre,
ces méthodes nécessitent souvent des temps d’implémentation et de calculs peu compatibles
avec la routine clinique. Néanmoins, des vérifications rétrospectives des distributions de dose
calculées permettraient de s’assurer de leurs précisions.
Outre le besoin d’un double calcul pour ces cas cliniques complexes, il est également
nécessaire de faire appel à un calcul de référence dans les situations suivantes : évaluation d’un
nouvel algorithme, pré-calcul de kernels utilisés par les algorithmes analytiques, évaluation de
grandeurs fondamentales nécessaires à la métrologie des rayonnements ionisants, évaluation
des différents modes de report de dose (dose dans le milieu, dose dans l’eau)...
Ces considérations ont conduit l’équipe 15 du CRCT à implémenter depuis six ans, un
modèle Monte-Carlo complet d’un des accélérateurs linéaires les plus courants : le TrueBeam
STx (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA). Ce travail fait suite à deux autres thèses ayant
eu pour objet ce modèle [17, 227].
Ce document se propose de présenter cet outil basé sur GATE/GEANT4 qui est à pré-
sent terminé et intégré en une solution complète que nous avons baptisé GAMMORA (GAte
Monte-carlo MOdel for RAdiotherapy). Nous verrons en détail comment GAMMORA a été
implémenté, et présenterons ses possibilités. Nous détaillerons également plusieurs applica-
tions que cet outil nous a permis de réaliser.
Ce document est découpé en cinq parties :
Au travers du chapitre 1, nous exposerons le contexte clinique de ce travail. Nous défini-
rons, la radiothérapie et plus particulièrement les techniques de SBRT, en montrant en quoi
celles-ci se présentent comme une nouvelle option thérapeutique prometteuse, et comment
elles imposent de nouveaux enjeux. Dans la suite de ce chapitre, nous détaillerons les interac-
tions fondamentales rayonnements/matière et introduirons les grandeurs fondamentales de la
dosimétrie. Nous décrirons également les méthodes et les théories sous-jacentes à la mesure et
au calcul de dose absorbée. Nous traiterons plus en détail les méthodes de calcul Monte-Carlo,
en exposant les avantages de celles-ci par rapport aux autres algorithmes.
Le chapitre 2 sera consacré à la présentation de l’implémentation de GAMMORA. Nous
détaillerons la modélisation du TrueBeam et la validation de ce modèle. Nous décrirons plus
particulièrement :
— la création et la validation d’un générateur de particules basé sur un apprentissage GAN
des fichiers d’entrée (espace de phases) fournis par Varian
— la modélisation et la validation des faisceaux d’électrons
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— l’étude des simulations de faisceaux d’électrons pour des cas complexes
— la modélisation de la table de radiothérapie
— la modélisation de l’EPID
— les fonctionnalités de GAMMORA
— Les ressources de calcul utilisées
Au cours du chapitre 3, nous aborderons la problématique de l’effet interplay avec une
approche expérimentale. Pour savoir si le passage d’une technique d’arc conformationnel dy-
namique au VMAT est envisageable pour le traitement SBRT des cibles thoraciques ; nous
présenterons une étude que nous avons réalisée avec une plateforme de mouvements program-
mables.
Le chapitre 4, se propose d’approfondir l’étude de cet effet interplay. En utilisant notre
outil GAMMORA, nous quantifierons plus précisément celui-ci, et évaluerons l’influence de
différents paramètres tels que le type, la période ou l’amplitude du mouvement, l’utilisation de
marge pour le volume cible, la dose par fraction ou encore l’utilisation du gating respiratoire.
Enfin, dans le chapitre 5 nous démontrerons en quoi GAMMORA pourrait être utilisée
comme double calcul de référence pour des cas cliniques complexes. Nous présentons ses résul-
tats et les comparons avec ceux des algorithmes classiquement employés pour un traitement
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1.1. Le contexte clinique 7
Ce premier chapitre a pour but de poser le contexte des différents travaux menés au cours
de cette thèse. Premièrement, nous nous intéresserons au cadre clinique de l’étude en nous
appuyant sur l’exemple du cancer broncho-pulmonaire. Ensuite nous aborderons l’une des
options thérapeutiques dans la lutte face au cancer : la radiothérapie externe (RTE). Nous
définirons plus en détail la stéréotaxie extra-crânienne (SBRT 1) en précisant ses concepts,
applications et résultats cliniques. Nous aborderons ensuite la question du calcul de la dis-
tribution de dose et des limites atteintes dans le cadre de la SBRT, ce qui nous amènera à
introduire les méthodes de calcul par Monte-Carlo (MC). Enfin, les objectifs de la thèse seront
exposés à la fin de ce chapitre.
1.1 Le contexte clinique
1.1.1 Généralités sur le cancer
Le cancer est un terme générique qui décrit un ensemble de pathologies diverses pouvant
toucher n’importe quel organe. Au niveau cellulaire, le cancer peut être qualifié de patholo-
gie de la division cellulaire. Sous l’effet de différents facteurs, le comportement de certaines
cellules devient pathologique : elles ne répondent plus aux signaux bio-chimiques classiques,
perdent leur fonctionnalités et prolifèrent de façon anarchique. Au niveau tissulaire, ces cel-
lules forment des masses que l’on appelle tumeurs. Dans les stades avancés de la maladie, des
cellules tumorales peuvent migrer de la tumeur primitive, emprunter la circulation sanguine et
lymphatique, envahir d’autres tissus de l’organisme et former d’autres tumeurs (métastases).
1.1.1.1 Données épidémiologiques
En France, le cancer reste un problème de santé publique majeur. En effet, les cancers y
représentent depuis 2004, la première cause de décès prématurés chez l’homme et la deuxième
chez la femme, devant les maladies cardio-vasculaires. L’Institut National du Cancer (INCa)
estime à 382 000 le nombre de nouveaux cas de cancer pour l’année 2018 en France métro-
politaine (204 600 chez l’homme, et 177 400 chez la femme). La synthèse des estimations
nationales de l’incidence et de la mortalité en France métropolitaine entre 1990 et 2018 [53,
54] montre une augmentation du nombre de nouveaux cas sur cette période de 65% chez
l’homme, à 93% chez la femme. Chez l’homme, l’augmentation du nombre de cas incidents
est principalement imputable à l’augmentation de la population (à 20%) et à son vieillisse-
ment (à 39%), l’accroissement du risque du cancer lui-même est de 6% [54]. Chez la femme,
45% de l’augmentation de l’incidence est liée à l’accroissement du risque de cancers, alors
que seulement 25% et 23% sont liés à l’augmentation et au vieillissement de la population
respectivement [54].
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La mortalité est, quant à elle, en augmentation de 6% chez l’homme, et de 26% chez la
femme. Ces accroissements reposent entièrement sur l’augmentation et le vieillissement de la
population. En effet, la part de décès attribuable au cancer lui-même est en recul de -54%
chez l’homme, et de -25% chez la femme [54].
Tous cancers confondus (tumeurs solides), les taux d’incidences sont stables chez l’homme,
mais en progression chez la femme (augmentation de l’incidence des cancers du poumon). De
même, les taux de mortalités ont diminué de façon plus importante chez l’homme (-1,8% par
an) que chez la femme (-0,8% par an) entre 1990 et 2018 [54].
De manière générale, la synthèse des estimations nationales de l’incidence et de la mortalité
en France métropolitaine entre 1990 et 2018 [53, 54] décrit une situation plutôt encourageante
qui montre les réussites de la prévention et des techniques thérapeutiques [53]. En revanche,
la stabilité de l’incidence du cancer broncho-pulmonaire (CBP) chez l’homme et son augmen-
tation chez la femme [27], sont préoccupantes [53, 54, 84, 189]. En effet, le CBP reste chez
l’homme et la femme, l’un des cancers les plus fréquents et mortels (voir figure 1.1).
Figure 1.1 – Taux d’incidence cancer broncho-pulmonaire. Évolution des taux d’incidence du CBP
standardisé sur la population mondiale, par type histologique, selon le sexe, entre 1990
et 2018 en France métropolitaine [53].
1.1.2 Le cancer broncho-pulmonaire
Nous détaillons ici le cas du CBP car il présente un enjeu de santé publique. Les défis
que pose le traitement du CBP en radiothérapie, seront également abordés dans la suite de
ce manuscrit.
1.1.2.1 Données épidémiologiques
D’après la haute autorité de santé (HAS), les CBP sont les premières causes de décès
(toutes causes confondues) chez l’homme entre 45 et 64 ans, et 2e causes par cancer chez
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la femme après le cancer du sein. La survie nette à 5 ans est estimée à 17% [82]. La HAS
estime également qu’approximativement 70% à 80% des CBP sont diagnostiqués à des stades
avancés [82].
Les facteurs de risques sont connus, le principal étant le tabagisme (85-90 % des CBP)
[157]. Ce risque global dépend de la consommation moyenne, du temps depuis l’arrêt du
tabagisme, de l’âge de commencement et du type de produit. La durée du tabagisme reste le
facteur dominant [27].
D’autres facteurs environnementaux ou professionnels sont également reconnus comme
cancérigènes pour les CBP comme par exemple les expositions à l’amiante, à l’arsenic, au
nickel, au cobalt, au chrome, à la silice, au cadmium, aux gaz d’échappement des moteurs
diesel et au radon. Des maladies inflammatoires chroniques des poumons sont aussi impliquées
dans les CBP (tuberculose, bronchite, emphysème) [27].
1.1.2.2 Classification
Un système de classification a été créé en 1952 par un chirurgien français, Pierre Denoix.
Trois paramètres sont utilisés :
— L’extension locale (T)
— L’extension ganglionaire (N, pour Node en anglais)
— L’extension métastatique (M)
Cette classification est adaptée à chaque type de cancer. La première classification pour
les CBP apparaît en 1973 et évolue jusqu’en 2016, quand l’International Association for the
Study of Lung Cancer en propose une 8e révision [204]. Cette dernière est présentée sur les
figures 1.2 et 1.3.
1.1.2.3 Diagnostic
D’après la HAS, la découverte d’un CBP est le plus souvent fortuite et par conséquent
tardive (40% à 55% de diagnostic posé en stade M-IV, voir tableau 1.2). En cas de lésions
pulmonaires suspectes, une imagerie par tomodensitométrie (TDM) thoracique est réalisée
(voir figure 1.4). C’est l’examen de référence pour apprécier l’extension locale [86] et les
rapports de la tumeur avec les structures avoisinantes (plèvre et médiastin) [196]. Le diagnostic
est posé par un examen anatomo-pathologique du tissu tumoral prélevé par biopsie.
Quand le diagnostic est posé, un bilan d’extension est réalisé. Celui-ci permet de définir le
stade d’avancement suivant la classification TNM (voir figures 1.3 et 1.2). Il est souvent com-
posé d’un TDM abdomino-pelvien avec injection de produit de contraste et d’une tomograhie
par émission de positron (TEP) pour évaluer l’envahissement ganglionnaire et la présence ou
non de métastases à distance [181].
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Figure 1.2 – Descripteurs pour catégories T et M. Regroupements de stade [204].
Figure 1.3 – Classification détaillée TNM des cancers broncho-pulmonaires [204].
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Figure 1.4 – Exemple d’imagerie diagnostique de CBP. a. Radiographie pulmonaire de face : opacité
arrondie de plus de 3 cm d’allure excavée - b. Coupe axialle d’un TDM thoracique :
masse excavée à contours irréguliers et spiculés.
1.1.2.4 Histologie et stratégies thérapeutiques
Il existe deux formes histologiques du CBP (voir figure 1.1) :
— Les CBP non à petites cellules (CBPNPC) représentent près de 80% des CBP. Les
formes les plus fréquentes sont : l’adénocarcinome (40%, en augmentation en raison de
l’évolution des produits tabagiques ou de l’utilisation de filtre), le carcinome épidermoïde
(40%) et le carcinome à grandes cellules (20%).
— Les CBP neuro-endocrines, dits à petites cellules (CBPPC, environ 20%).
Les stratégies thérapeutiques sont construites à partir du type histologique de CBP et du
stade de la maladie. Elles se basent sur la chirurgie, la radiothérapie et la chimiothérapie.
Pour les CBPNPC, la prise en charge selon ces paramètres est présentée sur la figure 1.5 [82].
Le traitement du CBP à petites cellules est une urgence thérapeutique. L’approche repose sur
une radio-chimiothérapie pour les formes localisées au thorax et accessibles avec un champ
de radiothérapie.
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Figure 1.5 – Prise en charge d’un CBPNPC. Résumé des modalités thérapeutiques en fonction du
stade.
La résection chirurgicale est le traitement de première intention pour les CBPNPC (pos-
sible dans 60% des cas [191]). Elle est discutée suivant le volume de la tumeur, sa topographie
et ses éventuelles extensions locorégionales mais aussi suivant l’état général du patient (fonc-
tions cardiaques, respiratoires et comorbidités). Le plus souvent l’exérèse anatomique est une
lobectomie associée à un curage ganglionnaire péribronchique et médiastinale.
Figure 1.6 – Résections pulmonaires chirurgicales pour CBPNPC. a. résection en coin - b. segemen-
tectomie - c. lobectomie - d. pneumectomie.
La chimiothérapie (ou traitement systémique) est administrée dans la majorité des cas par
voie intraveineuse à l’aide d’un cathéter ou d’un dispositif implantable. Les molécules agissent
sur tous les tissus à renouvellements rapides ce qui provoque l’apparition d’effets secondaires
dès les débuts du traitement. Le traitement principal associe des molécules de sel de platine
à une molécule de troisième génération.
Pour les CBPNPC, le traitement de choix est la résection chirurgicale quand cela est
possible, avec pour alternative la radiothérapie et la chimiothérapie (éventuellement concomi-
tantes) [193]. Pour les CBPPC, la haute sensibilité à la chimiothérapie et à la radiothérapie
en offre un traitement de choix pour les formes localisées. Environ deux tiers des patients
atteints d’un CBP bénéficient d’un traitement de radiothérapie [55].
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Plus généralement, dans la prise en charge du cancer, la radiothérapie joue un rôle impor-
tant. Environ 60% des patients (soit près de 200 000 par an) bénéficient à un moment ou à un
autre de leur maladie d’un traitement par irradiation (50% au moment de la phase initiale).
Les besoins en radiothérapie vont par ailleurs augmenter mécaniquement avec le vieillissement
de la population. Et malgré ses effets secondaires, la radiothérapie reste un traitement conser-
vateur et non mutilant (qui peut éviter l’ablation d’un organe). Il faut également remarquer
que son coût financier est modéré, il représente seulement 9% de l’ensemble des dépenses
françaises en oncologie [194].
1.2 La radiothérapie
1.2.1 Définition
La radiothérapie se réfère aux techniques de traitements qui utilisent les rayonnements
ionisants (avec une énergie suffisante pour arracher un électron à un atome ou une molécule)
pour irradier des tumeurs. Les rayonnements ionisants vont endommager directement ou
indirectement l’ADN des cellules et ainsi soit provoquer la mort cellulaire, soit rendre la
division cellulaire (mitose) impossible. Ceci est valable, aussi bien pour les cellules tumorales
que celles saines. En revanche, ces dernières possédant un système de réparation de leur ADN
plus efficace, il est possible de créer un effet différentiel pour détruire le tissu tumoral tout en
préservant les tissus sains.
Suivant le mode de délivrance de l’irradiation par les rayonnements ionisants, on distingue
trois types de traitements en radiothérapie :
— La curiethérapie : mise en contact directe d’une source radioactive scellée avec le
tissu à traiter, soit en utilisant les cavités anatomiques naturelles (ex. gynécologiques,
curithérapie endocavitaire), soit dans le tissu (curithérapie interstitielle).
— La radiothérapie interne vectorisée (ou métabolique) : administration d’un
radio-pharmaceutique qui aura (grâce au vecteur) une spécificité métabolique pour les
tissus à traiter et va ainsi permettre au radio-isotope de l’irradier.
— La radiothérapie externe (RTE) : exposition du tissu à irradier à une source de
rayonnements ionisants externe au patient (faisceaux de particules). L’optimisation de
la balistique des faisceaux permet de maximiser l’irradiation des tissus tumoraux tout
en limitant l’exposition des tissus sains.
La RTE est la radiothérapie la plus utilisée. Différents types de particules peuvent être uti-
lisés pour l’irradiation : des photons (rayons X), des électrons, des protons ou encore des ions
légers (hadronthérapie). Chaque type de particules a des propriétés physiques propres, qui
leur confère des effets biologiques différents. D’un point de vue technique, l’utilisation de pho-
tons et d’électrons est beaucoup plus facile à mettre en place. Ce sont d’ailleurs les faisceaux
les plus utilisés. Dans cette thèse nous traiterons uniquement ce type de rayonnement.
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1.2.2 Historique
La découverte des rayons X par Roentgen le 28 décembre 1895, précède seulement de
quelques mois, la première publication scientifique de radiothérapie. En juillet 1896, Despeigne
publie dans le Lyon médical l’observation d’un cas de traitement de cancer de l’estomac traité
par des rayon Roentgen [57].
Figure 1.7 – Découverte des rayons X [78]. Roentgen (à gauche) réalise le premier cliché radiogra-
phique de l’histoire (la main de sa femme, à droite).
A partir des découvertes des pionniers, J.-P Gérard et al. décrivent trois périodes pour
l’histoire de la radiothérapie externe [78] :
— La période du kilovoltage (1900-1939) pendant laquelle l’intérêt du fractionnement
est posé [44]. Les premiers effets indésirables de l’exposition aux rayonnements ionisants
(radiodermites, cancers radio-induits), sont également découverts [45].
— La période du mégavoltage (1950-1995) voit l’installation du premier appareil de
télécobalt en 1951 et celle du premier accélérateur, un an plus tard (voir figure 1.8).
C’est alors la course aux hautes énergies pour délivrer le maximum de dose à la tumeur.
Cette période marque également les débuts de la dosimétrie patient [210]. L’exactitude
balistique devient alors un pré-requis indispensable à une radiothérapie de qualité. Sur
le plan médical et universitaire, la radiothérapie apparaît comme une discipline à part
entière [78].
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Figure 1.8 – Évolution de la radiothérapie [203]. a. Appareil de télécobalt - b. Linac miniaturisé
monté sur un bras robotique spécialement conçu pour la stéréotaxie - c. poste de com-
mande moderne.
— La période assistée par ordinateur (1995-2012) marque la fin de la course aux
hautes énergies, mais le début de celle de la radiothérapie conformationnelle [135]. Les
irradiations par la technique des boîtes sont maintenant révolues. Le développement des
collimateurs multilames (MLC 2) va permettre de mieux conformer les faisceaux aux
structures anatomiques complexes. La planification des traitements de radiothérapie à
partir de logiciels de contourage et de logiciels de planification 3D devient maintenant la
règle. L’immobilisation du patient et l’importance du positionnement se précisent avec
l’avènement de l’imagerie embarquée (IGRT 3) [32, 118, 217]. La planification inverse
ouvre les portes à la modulation d’intensité [164] permettant désormais, la conforma-
tion à des grands volumes complexes. Plus récemment, celle-ci rend aussi possibles des
techniques dites volumétriques qui permettent de limiter encore plus l’exposition de tis-
sus sains en multipliant les incidences des faisceaux [231]. Dans la même période, les
techniques de stéréotaxies extra-crâniennes se généralisent et permettent, l’irradiation
de cibles millimétriques (voir figure 1.8).
2. En anglais : Multi-Leafs Collimator
3. En anglais : Image Guided Radiation Therapy
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Figure 1.9 – L’escalade de dose. Augmentation de la dose prescrite à la prostate avec les avancées
technologiques [203].
Parmi les dernières innovations, il faut citer la radiothérapie 4D. Celle-ci permet de prendre
en compte les variations intra-fractions, en considérant les mouvements internes avec des
techniques de planification (méthode ITV 4), de tracking et de gating respiratoire [191]. Il faut
également souligner l’utilisation d’informations d’imagerie multi-modale pour la planification.
En associant le TDM à l’IRM 5, la TEP 6 ou la TEMP 7 les données anatomiques se précisent
et des informations métaboliques peuvent être utilisées. Le contourage des structures peu
visibles au CT 8 devient alors plus facile.
Les futures innovations que pourrait connaître la radiothérapie sont l’utilisation de CT
multi-énergies [129], ou encore l’application en clinique de méthode basée sur le machine
learning. Malgré leurs utilisations dans certaines étapes du workflow en radiothérapie (recalage
automatique), elles ne sont pas encore démocratisées [133].
1.2.3 L’accélérateur linéaire de radiothérapie externe
Cette section décrit le fonctionnement général des accélérateurs en prenant comme exemple
le Varian TrueBeam, modélisé dans les sections suivantes. Il faut noter que certains appareils
ont une géométrie assez différente comme par exemple le Radixact (Accuray) ou le Vero
(Brainlab).
Les faisceaux de particules utilisés en RTE sont produits par des accélérateurs linéaires (ou
linac). Ils sont capables de générer deux types de faisceaux : photons et électrons. Les faisceaux
de photons ont une énergie maximale comprise entre 6 MeV et 10 MeV (dans ces travaux).
4. En anglais : Internal Target Volume
5. Imagerie par Résonance Magnétique
6. Tomographie par Émissions de Positrons
7. Tomographie d’Émission Monophotonique
8. En anglais : Computed Tomograpy
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Par convention pour les photons, cette énergie est reportée avec la tension accélératrice, soit
6 MV ou 10 MV. Pour les faisceaux d’électrons, les énergies maximales vont de 4 à 18 MeV.
Les électrons pénètrent peu la matière (sur une douzaine de cm pour les énergies les plus
hautes). Ces derniers sont donc utilisés pour les traitements des tumeurs dites superficielles.
Dans la suite de ce rapport, nous utiliserons le formalisme suivant : 6X ou 10X pour les
faisceaux de photons d’énergies maximales respectives de 6 et 10 MeV et 6E, 9E, 12E et 18E
pour les faisceaux d’électrons d’énergies maximales respectives de 6, 9, 12 et 18 MeV.
Deux parties peuvent se distinguer pour les linacs de RTE : la section accélératrice (pro-
duction et accélération des électrons) et la tête de l’accélérateur (mise en forme du faisceau
pour le traitement). La figure 1.13 schématise la composition d’un accélérateur de RTE.
1.2.3.1 Production et accélération des électrons
Un canon à électrons soumis à une tension au niveau d’une cathode (filament de tungstène)
va émettre des électrons par effet thermo-ionique. Les électrons sont ensuite injectés dans la
section accélératrice.
Un magnétron ou un klystron produit un champ électromagnétique de haute fréquence
qui va également être dirigé vers la section accélératrice via un guide d’onde.
Le tube d’accélération est un long tube de cuivre placé dans un vide poussé et composé de
multiples cavités résonnantes. Dans celles-ci, le champ électromagnétique créé par le klystron
(ou magnétron) va générer des ondes stationnaires. Ces cavités sont positionnées et dimen-
sionnées pour permettre aux électrons entrants (E= 50 keV), d’acquérir une énergie pouvant
aller jusqu’à 20 MeV.
À la sortie de la section accélératrice, le pinceau d’électrons a un diamètre d’environ 3
mm. Celui-ci arrive dans la tête de l’accélérateur après avoir été dévié (de 270◦ par exemple
pour les linacs Varian).
Si le faisceau final est un faisceau de photons, le pinceau d’électrons va percuter une cible
de tungstène pour produire des rayons X par fluorescence et rayonnement de freinage (appelé
Bremsstrahlung, voir section 1.3.1.1).
1.2.3.2 La tête de l’accélérateur
Pour obtenir le faisceau de traitement, le pinceau qui sort de la section accélératrice va
être mis en forme au sein de la tête de l’accélérateur. Plusieurs composants vont opérer et
contrôler cette mise en forme.
Le collimateur primaire : il est de forme conique et principalement composé de tungs-
tène. Il permet d’éviter la propagation des RX et donne au faisceau une section circulaire.
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Un carrousel comporte les deux éléments suivants : filtre égalisateur et diffuseurs d’élec-
trons. Par rotation, ceux-ci peuvent être placés dans l’axe du faisceau selon le choix du
traitement.
Le filtre égalisateur : son utilisation est optionnelle pour les faisceaux de photons. Ces
filtres métalliques sont de formes coniques et permettent d’obtenir un profil de dose absorbée
plat à une profondeur référence dans l’eau (voir figure 1.10). Un couple cible-filtre égalisateur
est associé à chaque énergie de photons. Dans la suite du document, nous noterons respecti-
vement FF 9 et FFF 10, les faisceaux avec et sans filtre égalisateur (voir figure 1.11).
Figure 1.10 – Filtre égalisateur. Profil de dose absorbée d’un faisceau de photons à une profondeur
de référence dans l’eau avec (à droite) et sans (à gauche) filtre égalisateur.
Figure 1.11 – Distribution de dose absorbée pour les faisceaux de photons : 6X et 10X avec et sans
filtre égalisateur (FF et FFF) pour un champ d’irradiation de 10 × 10 cm2 dans de
l’eau [17].
9. En anglais : Flattening Filter
10. En anglais : Free Flattening Filter
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Les diffuseurs d’électrons : pour les faisceaux de traitement d’électrons, le pinceau
directement issu de la section accélératrice va venir percuter de minces feuilles d’un matériau
Z peu important. Les multiples diffusions coulomb au sein du matériau vont élargir le pinceau
pour donner un faisceau d’environ 25 × 25 cm2.
Les chambres moniteurs : deux chambres à ionisations plates sont placées juste en
dessous du carrousel dans l’axe du faisceau. Scellées, elles s’affranchissent des variations de
température et de pression. Elles permettent de contrôler le débit de dose par une boucle
d’asservissement dont elles sont le capteur. Elles permettent aussi d’assurer l’homogénéité
et la symétrie du faisceau durant le traitement. En cas de défaut, des systèmes de sécurité
stoppent l’irradiation. L’accélérateur est calibré de façon à avoir 1 cGy par UM 11 dans l’eau
dans des conditions de référence.
Le collimateur secondaire : il est composé des mâchoires et du MLC. Les mâchoires en
X et Y se composent de quatre blocs de tungstène. Elles assurent la collimation du faisceau
pour lui donner une section rectangulaire. Ces mâchoires sont mobiles et indépendantes ; elles
permettent une première définition de la taille du champ. Le MLC est composé de 60 paires
de lames (pour le Varian TrueBeam) d’une largeur qui va de 5 à 2,5 mm au centre du champ
d’irradiation. Les lames en tungstène sont mobiles et indépendantes les unes des autres. Elle
peuvent ainsi adapter des formes complexes pour une meilleure conformation du faisceau.
Elles sont également utilisées pour la modulation d’intensité.
Figure 1.12 – Collimateur multi-lames (MLC).
11. Unité Moniteur
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Figure 1.13 – Schéma d’un accélérateur de RTE [160].
1.2.4 Les étapes du traitement en radiothérapie externe
La mise en place d’un traitement de radiothérapie est complexe. Elle implique de nombreux
dispositifs et intervenants (médecins radiothérapeutes, dosimétristes, physiciens médicaux et
manipulateurs en électro-radiologie médicale). Dans une démarche de gestion des risques et
d’optimisation, le traitement de RTE standardisé se déroule en plusieurs étapes qui suivent
un workflow.
1.2.4.1 L’acquisition des données anatomiques
La première étape d’un traitement de radiothérapie consiste le plus souvent en l’acquisi-
tion d’un TDM. Les services de radiothérapie disposent généralement de scanners dédiés et
adaptés. Ceux-ci sont équipés d’une table similaire à celle utilisée pour la délivrance du trai-
tement. De plus, les diamètres d’anneaux sont agrandis rendant possible le positionnement du
patient dans la position de traitement. Des dispositifs de contentions (ex. masques thermo-
formés) peuvent être utilisés pour garantir la reproductibilité de cette position pendant le
traitement.
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Depuis le début des années 2000, l’acquisition de TDM dits 4D permet de prendre en
compte la respiration du patient avec des images classées par phases du cycle respiratoire.
Les images du TDM sont utilisées d’une part, pour la définition des structures d’intérêts,
et d’autre part, pour le calcul de la distribution de dose absorbée dans le patient. En effet, une
courbe de calibration permet de relier les Unités Hounsfield (UH) des images tomographiques
à la densité électronique. Les images TDM sont souvent fusionnées avec d’autres modalités
d’imagerie (IRM et TEP, TEMP) facilitant la segmentation des volumes d’intérêts.
1.2.4.2 Définition des volumes d’intérêts en radiothérapie
Aux volumes cibles et à risques, s’ajoutent des marges de sécurité prenant en compte les
incertitudes liées aux traitements. Le formalisme pour ces structures est recommandé dans
les rapports ICRU [90, 92, 93, 91].
Le volume tumoral macroscopique - GTV 12 : il correspond au volume des lésions
tumorales cliniquement palpables et mesurables avec les techniques d’imageries actuelles.
Le volume cible anatomo-clinique - CTV 13 : ce volume prend en compte les lésions
tumorales mesurables et la maladie infra-clinique invisible à l’imagerie. Il est défini en ajoutant
une marge au GTV. Cette marge de l’extension microscopique est déterminée en fonction du
type histologique du cancer et des résultats anatomo-pathologiques.
Le volume cible interne - ITV 14 : il comprend le CTV augmenté d’une marge interne
prenant en compte les mouvements internes intra-fractions des structures (mouvement respi-
ratoire, remplissage de la vessie et du rectum).
Le volume cible prévisionnel - PTV 15 : il correspond à l’ITV augmenté d’une marge
tenant compte des incertitudes de positionnement et d’équipement.
Les Organes à risques - OAR 16 : ce sont les tissus sains présents dans le champ d’irra-
diation et dont la radio-sensibilité doit être prise en compte. Des seuils limites de dose sont
utilisés pour limiter l’exposition de ces volumes.
12. En anglais : Gross Tumor Volume
13. En anglais : Clinical Target Volume
14. En anglais : Internal Target Volume
15. En anglais : Planning Target Volume
16. En anglais : Organ At Risk
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Figure 1.14 – Représentation schématique des différents volumes définis dans l’ICRU 62 [93].
1.2.4.3 La planification
L’étape de planification consiste à la détermination d’une partie ou de tous les paramètres
balistiques du traitement ainsi qu’au calcul prévisionnel de la distribution de dose absorbée.
Ces paramètres regroupent : la position de l’isocentre, l’énergie, les angles d’incidence, le
nombre des faisceaux, les positions des dispositifs des mâchoires, les séquences de positions
du MLC et les variations de débit de dose.
La planification peut être directe ou inverse. Pour la méthode directe, c’est l’opérateur
qui choisit tous les paramètres balistiques et par essais successifs tend à une distribution de
dose absorbée satisfaisante dans les volumes d’intérêts. Pour la méthode inverse, l’opérateur
intervient uniquement sur le choix de quelques paramètres du faisceau. Il fixe par ailleurs
des objectifs et des contraintes qu’un algorithme itératif utilise pour optimiser un plan de
traitement (en particulier la séquence de lames MLC).
La planification se réalise sur un Système de Planification de traitement (TPS 17). Ces
consoles utilisent les images TDM et des algorithmes pour calculer la distribution de dose
absorbée dans le patient (voir section 1.5.1).
La distribution de dose finale doit être validée par un médecin radiothérapeute et par
un physicien médical avant que le plan de traitement ne soit délivré. Pour être valide la
distribution de dose doit respecter des recommandations pour la couverture des volumes
cibles et pour les doses maximales aux OAR [66, 34, 111, 126]. Il est généralement admis
que la dose délivrée aux PTV soit inférieure à 107% de la dose prescrite. Pour les limites
minimales, il est souvent accepté que 95% du PTV reçoivent 95% de cette prescription.
Pour évaluer la dose au sein des différents volumes, un outil d’analyse quantitatif est uti-
lisé : l’histogramme dose-volume (HDV). Cette représentation graphique permet d’apprécier
la distribution de dose à un organe en fonction de la fraction du volume de ce même or-
gane. Les histogrammes sont généralement présentés sous formes cumulées : y% du Volume
de l’organe reçoit au minimum x Gy (voir figure 1.15).
17. En anglais : Treatment Planning System
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Figure 1.15 – Exemple de HDV. En vert : 50% du volume reçoit au moins une dose de 40 Gy -
En rouge : allure idéale d’un HDV de PTV pour une prescription de dose de 60 Gy
(couverture homogène) - En bleu : allure idéale d’un HDV de OAR (une toute petite
fraction du volume reçoit seulement quelques cGy).
1.2.5 Techniques de traitements en radiothérapie externe
Cette sous-section s’attache à décrire les différentes techniques de traitements les plus
courantes en RTE.
1.2.5.1 Radiothérapie conventionnelle
Cette technique n’est presque plus utilisée. Apparue avec les débuts de la dosimétrie, elle
est qualifiée de 2D car elle est basée sur de simples clichés radiographiques, voire faite sans
données anatomiques. Les champs d’irradiations sont simples (essentiellement rectangulaires)
et la distribution de dose est calculée en considérant uniquement la profondeur dans l’axe du
faisceau dans un milieu homogène équivalent eau.
1.2.5.2 Radiothérapie conformationelle (3D-RT)
Les années 90 voient l’apparition de la radiothérapie conformationelle [135]. Elle marque
une rupture avec la technique précédente car il s’agit maintenant de conformer le faisceau
aux volumes cibles à partir des images TDM 3D. Les faisceaux sont tout d’abord collimatés
avec des caches coulés de cerrobend, puis plus tard, avec le MLC permettant de s’adapter aux
contours complexes des volumes.
24 Chapitre 1. État de l’art
1.2.5.3 Radiothérapie conformationnelle par modulation d’intensité (3D-IMRT)
En utilisant des séquences dynamiques de positions de lames de MLC pendant l’irradiation
(dynamic IMRT 18), la conformation s’améliore [39, 155]. La distribution de dose peut alors
rester homogène tout en ayant de forts gradients et des isodoses concaves. L’optimisation de
la séquence de position des lames ne peut pas être réalisée manuellement ; cette technique
utilise toujours une planification inverse (voir section 1.2.4.3).
1.2.5.4 L’arc thérapie volumétrique modulée (VMAT)
La technique du VMAT 19 est un traitement de dynamic IMRT délivré pendant que le
bras tourne autour du patient [202]. Les débits de dose peuvent être modulés et les mâchoires
peuvent également être dynamiques pendant l’irradiation. Le nom commercial chez Varian
de cette technique est le RapidArc.
1.2.5.5 L’arc thérapie dynamique (DCA)
Il s’agit pour le DCA 20, de délivrer la dose par arc, en conformant le MLC à la projection
de la forme du volume cible en fonction de l’angle du bras. Aucune modulation d’intensité
n’est utilisée : la planification est directe.
1.2.5.6 La stéréotaxie
La stéréotaxie est une technique d’irradiation avec de petits et très petits champs. Elle
est également basée sur un hypofractionnement. La majorité des plans de traitements utilisés
dans ce travail étant des plans de stéréotaxie extra-crânienne (SBRT 21), nous détaillerons
cette modalités dans la section suivante (voir section 1.2.6).
1.2.6 La stéréotaxie extra-crânienne
1.2.6.1 Historique et définition
En 1951, Lars Leskell neuro-chirurgien suédois, allie la chirurgie stéréotaxique à la radio-
thérapie ; c’est le début de la radiochirurgie stéréotaxique (SRS 22). La technique vise à traiter
de petites cibles intra-crâniennes avec une fraction unique de haute dose. Initialement réalisée
avec des énergies de l’ordre du keV, l’apparition du Gamma Knife (179 sources de cobalt-60)
18. En anglais : Intensity Modulated Radiation Therapy
19. En anglais : Volumetric Arc Therapy
20. En anglais : Dynamic Conformal Arc
21. En anglais : Stereotactic Body Radiation Therapy
22. En anglais : Stereotactic Radio-Surgery
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rend possible l’utilisation de hautes énergies. La précision atteint les deux millimètres pour
les cibles intra-crâniennes.
En 1995, une méthode de traitement de radiothérapie stéréotaxique extra-crânienne pour
les lésions de la colonne vertébrale est proposée par Hamilton et al. [79]. Des fixations trans-
cutanées de la vertèbre cible sont utilisées pour l’immobilisation (fixation aux processus su-
périeurs et inférieurs). La méthode reste lourde à mettre en place et n’est utilisable que pour
une seule fraction. Des techniques de contention plus simples toujours utilisées de nos jours,
sont aussi proposées dans la même période (ex. vacum bag).
Même avec ces systèmes de contention, les cibles profondes restent sujettes aux mouvement
intra et inter-fractions. Ce n’est qu’avec l’arrivée de l’IGRT que la stérotaxie extra-crânienne
se développe. En effet, l’équipement des linacs de dispositifs d’imagerie portale 2D (EPID 23)
et 3D (CBCT 24) permet un contrôle précis des volumes cibles avant et pendant le traitement.
De nos jours, le cadre théorique de la SBRT est à peu près bien défini. Le tableau 1.16 tiré
du rapport de l’AAPM sur la SBRT [19] présente ses spécificités en regard d’un traitement
de radiothérapie conformationnel par modulation d’intensité (3D-IMRT).
Figure 1.16 – Comparaison 3D-IMRT vs. SBRT [19].
Guckenberger et al. reprennent les conclusions de plusieurs groupes de travaux nationaux
(AAPM 25, ASTRO 26, ACR 27, CARO-SBRT 28 et National Radiotherapy Implementation
Group of the UK) ; ils résument la SBRT comme une technique de radiothérapie externe (1)
de haute précision (2) délivrant à une cible extra-crânienne (3) une haute dose en une ou
plusieurs fraction (4) [76].
23. En anglais : Electronical Portal Imaging Device
24. En anglais : Cone Beam Computed Tomgraphy,
25. American Association of Physicists in Medicine
26. American Society for Radiation Oncology
27. American College of Radiology
28. Canadian Association of Radiation Oncology - SBRT
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— 1. Réalisable avec un accélérateur équipé d’un dispositif d’imagerie adapté ou avec un
accélérateur spécifiquement dédié.
— 2. Exigeant une haute précision sur l’ensemble des étapes du workflow. Au niveau
clinique, sur l’éligibilité des patients à la SBRT jusqu’au contourage, (avec imagerie
multi-modale) des volumes d’intérêts en passant par la prescription. Ainsi qu’au niveau
technique, sur les modalités d’imagerie (intra/inter-fractions), la gestion du mouvement
respiratoire, le recalage, le calcul de dose et l’assurance qualité.
— 3. En majorité utilisée pour des petites lésions bien définies, sans infiltration diffuse
dans des OAR (diamètre maximum de 7 cm).
— 4. Avec un maximum de 5 fractions, entre 1 à 30 Gy par fraction. La radiobiologie de
l’hypofractionnement est détaillée dans la sous section suivante 1.2.6.2.
En plus d’exiger une haute précision sur toute la chaîne de traitement, la SBRT rompt
avec certains paradigmes de la radiothérapie.
Concernant la planification, le GTV et le CTV sont souvent considérés comme identiques.
La prise en compte des variations de tailles et position du CTV est faite en ajoutant une
marge interne (IM) pour créer l’ITV (voir section 1.2.4.2). De plus, l’homogénéité au sein du
volume cible n’est plus un critère. Bien au contraire, l’hétérogénéité au sein des cibles (point
chaud au centre de la tumeur) est favorisée [209] en prescrivant sur l’isodose 80%.
L’hypofractionnement rompt avec les principes radiobiologiques des traitement normo-
fractionnés (voir sous-section 1.2.6.2). En raison du fractionnement et des doses importantes
délivrées, les limites de tolérance aux tissus sont également différentes de la radiothérapie
classique [222]. L’effet differentiel n’est pas recherché.
Du point de vue physique et technique, l’utilisation de petits champs d’irradiations pose
des problèmes spécifiques pour le calcul prévisionnel et la mesure de la dose qui seront expli-
cités dans la sous section 1.2.7.4.
Il existe aujourd’hui un certain engouement pour la SBRT. En effet, son caractère inno-
vant, ses résultats cliniques encourageants (voir sous section 1.2.7) et l’élargissement de son
utilisation, sont autant d’arguments en sa faveur. La SBRT est devenue un argument marke-
ting pour de nombreux constructeurs [139] et suscite depuis 10 ans un intérêt public croissant
[125].
1.2.6.2 Radiobiologie et hypofractionnement
Pour les traitements de radiothérapies conformationnelles classiques, une dose de 1,8 à 2,0
Gy par fraction est utilisée. Ces petites doses, délivrées sur de longues périodes, permettent
de créer un effet différentiel entre la réparation des lésions (à l’ADN) sub-létales des cellules
saines et celle des cellules tumorales. Dans ce cas, les mécanismes radiobiologiques sous-
jacent sont bien identifiés et compris : la survie cellulaire est bien modélisée par le modèle
linéaire quadratique [71] et suit le concept des 4 R de la radiothérapie décrit par Withers
1.2. La radiothérapie 27
(Réparation, Redistribution, Repopulation, Reoxygénation) [224]. Dans le cas de la SBRT,
ces théories classiques ne sont pas suffisantes pour décrire la réponse aux fortes doses utilisées
[77].
D’un point de vue balistique, les marges de sécurité sont réduites jusqu’à être inférieures à
la pénombre du faisceau. De fait, les gradients de doses en limites de PTV sont importants et
un point chaud de dose est créé au centre du volume cible. Cette hétérogénéité de distribution,
spécifique à la SBRT, permet de cibler les cellules tumorales hypoxiques présentant une radio-
résistance naturelle [209].
De plus, des mécanismes indirects sont également en jeu pour la SBRT. En effet, il a
été démontré que les hautes doses par fraction détruisent la micro-vascularisation tumorale
(voir figure 1.17) [6, 107]. Cette dégradation du micro-environnement tumoral amène à une
mort indirecte des cellules [107]. Ces morts cellulaires massives provoquent une libération
importante d’antigènes tumoraux qui vont stimuler la réponse immunitaire anti-tumorale
et ainsi stopper la croissance tumorale et métastatique tout en réduisant la probabilité de
récidive [107, 37].
Figure 1.17 – L’hypofractionnement et la destruction micro-vasculaire tumorale [107]. À gauche :
imagerie RX d’un modèle murin de mélanome humain avant et 1 semaine après une
unique exposition à une dose de 10 Gy (micro-vaisseaux en noir) - Á droite : imagerie
échographique Doppler 3D d’un modèle murin de tumeur du cancer du sein avant et
24 heures après une unique exposition à une dose de 16 Gy.
1.2.7 Résultats cliniques de la SBRT
Avant d’aborder les résultats cliniques suivant les différentes localisations, nous pouvons
dire que la SBRT est une option de traitement qui, à efficacité clinique équivalente a un coût
économique inférieur aux techniques de radiothérapies classiques ou à la chirurgie [22, 187].
En 1995, le concept d’oligométastase est proposé. Celui-ci définit un stade intermédiaire
de la maladie cancéreuse entre celui de lésions tumorales purement localisées et celui d’un
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envahissement métastatique généralisé [83, 99]. Plus précisément le stade oligométastatique
peut être défini comme un envahissement métastatique limité en nombre (typiquement moins
de 5) et en localisation. Ce stade est également présenté comme pouvant être traité avec des
thérapies localisées dans un but curatif [83]. Ceci marque une évolution majeure : en effet,
pour les patients au stade métastatique, les traitements dispensés jusqu’alors étaient des soins
palliatifs ou de supports.
Dans ce manuscrit nous allons principalement étudier des traitements de SBRT pour trois
localisations : pulmonaires, hépatiques et vertébrales. Nous proposons ci-dessous une revue
de la littérature des résultats cliniques obtenus pour ces localisations.
1.2.7.1 SBRT pulmonaire
Primitif - Tumeur broncho-pulmonaire non à petites cellules (CBPNPC), stade
précoce : même si la résection chirurgicale reste le traitement de réfèrence, la SBRT prend
peu à peu plus d’importance pour le traitement des CBPNPC au stade précoce. Les études
montrent que les traitements SBRT donnent des résultats cliniques au moins comparables
à la chirurgie, tout particulièrement pour les patients présentant des comorbidités [35, 199,
195]. Les études montrent des taux de contrôles locaux (LC 29) élevés [208] (supérieur aux
techniques de 3D-RT [145]). Cependant des risques de toxicités sévères sont également mis
en évidence pour les lésions pulmonaires centrales [105, 153, 68, 207]. En terme de survie
globale (OS 30), les techniques de SBRT se montrent équivalentes à celles de 3D-RT, mais
avec une toxicité inférieure [145]. Certaines études montrent que les taux d’OS des patients
traités en SBRT sont supérieurs à ceux subissant une chirurgie (en particulier à cause du taux
de mortalité péri-opératoire élevée pour celle-ci) [49, 152].
Primitif - Tumeur broncho-pulmonaire non à petites cellules (CBPNPC), stade
localement avancé : pour les CBPNPC localement avancés, le traitement de référence
reste la 3D-RT associée à la chimiothérapie. Une étude récente montre tout de même que la
SBRT peut être proposée comme option thérapeutique [225].
Primitif - Tumeur broncho-pulmonaire à petites cellules (CBPPC) : dans ce cas,
la RTE est utilisée pour réaliser une irradiation crânienne prophylactique (en 3D-RT).
Oligométastase pulmonaire : une étude récente montre qu’une SBRT, associée à une SRS
pour les patients présentant une oligométastase pulmonaire, avec un envahissement limité au
cerveau donne des bons taux de LC avec des taux d’OS encourageants [143].
29. En anglais : Local Control - Élimination du processus néoplasique dans un site précis avec un risque de
récidive minimal.
30. En anglais : Overall Survival - Proportion des patients ayant survécu après un 1, 2, 3, 5... ans après le
diagnostic de la maladie (toutes causes de morts confondues)
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1.2.7.2 SBRT hépatique
Primitif - Carcinome hépatocellulaire (CHC) : dans le cas du CHC, le traitement de
référence est la résection chirurgicale, mais seulement 10% à 30% des patients sont éligibles
[80]. Pour les autres, d’autres traitements locaux sont proposés (traitements injectables percu-
tanés, ablations par radiofrèquence, chimio-embolisations transartèrielles ...). La SBRT n’est
recommandée qu’en dernier recours [80]. Les études confirment que celle-ci peut être considé-
rée comme un traitement de sauvetage sûr et efficace [183, 89, 177, 156, 223] avec d’excellents
taux de LC [223, 177, 89] et une toxicité acceptable [89]. Les taux d’OS qui restent tout de
même bas suggèrent l’utilisation de thérapies systémiques en association à la SBRT [156].
Oligométastase hépatique : le foie est très souvent le siège d’envahissement métastatique,
du fait de sa double alimentation sanguine (artères hépatiques et veine porte). De même que
pour les tumeurs primitives, la résection chirurgicale reste le gold standard pour les métastases
hépatiques [80]. Quand celle-ci n’est pas réalisable, une chimiothérapie systémique est géné-
ralement proposée [80]. Pour les oligométastases (5 à 6 localisations hépatiques isolées), des
traitements locaux peuvent être proposés. La SBRT en est une option : les résultats montrent
de bons taux de LC, avec des niveaux de toxicités acceptables [182, 101]. Cependant, la
littérature s’accorde sur le manque d’études prospectives multicentriques et d’essais rando-
misés pour démontrer les réels effets de la SBRT et aussi la comparer aux autres techniques
thérapeutiques locales [80].
1.2.7.3 SBRT vertébrale
Métastase vertébrale : la RTE est utilisée pour l’irradiation des métastases vertébrales
dans un but antalgique. La SBRT est démontrée comme faisable [197, 52, 122]. Elle permet
d’arriver à d’excellents taux de LC [197], sans augmenter la toxicité par rapport à la 3D-
RT [175]. Certaines études récentes montrent une amélioration des taux de réponses pour la
douleur [197, 142] par rapport à la 3D-RT, et une diminution du besoin de ré-irradiation [216].
D’autres, en revanche, concluent que la SBRT n’améliore pas la qualité de vie [216] ou le taux
de réponses pour la douleur [216, 175]. La littérature met également en avant le manque de
larges études randomisées dans le but de mieux quantifier les bénéfices/risques, de la SBRT
pour les métastases vertébrales [197].
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Figure 1.18 – Exemple de répartition des localisations traitées en SBRT [51]. Basé sur RSSearch : un
registre multi-institutionnel d’observation établi pour normaliser la collecte de données
auprès de patients traités par SRS et SBRT (2013).
1.2.7.4 Les problématiques de la stéréotaxie extra-crânienne
Dans les sections précédentes, nous mettons en avant l’émergence de la SBRT dans les
solutions thérapeutiques proposées face au cancer. De plus en plus utilisée, elle constitue un
traitement innovant en radiothérapie. Elle rompt avec d’anciens paradigmes, et de fait, impose
de repenser et réévaluer des concepts bien établis en radiobiologie, planification ou dosimétrie.
Malgré un recul d’une dizaine d’années et des résultats cliniques souvent prometteurs, les
recommandations et les pratiques pour l’utilisation de la SBRT restent floues et hétérogènes
pour une majorité de localisations (sauf CBPNPC).
Nous avons également montré que la SBRT exige une haute précision dans toute la chaîne
de radiothérapie. Dans la suite du manuscrit nous nous intéresserons à un de ces maillons :
le calcul prévisionnel de la distribution de dose absorbée. Avec les algorithmes classiquement
utilisés, les résultats de ce calcul peuvent atteindre leurs limites dans des conditions de SBRT.
Dans ces cas, des techniques plus avancées de double calcul peuvent être proposées.
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1.3 Cadre théorique de la physique en radiothérapie
1.3.1 Les interactions rayonnements-matière
Dans cette section nous exposons les interactions susceptibles de se produire dans les
gammes d’énergies utilisées en radiothérapie. La radiothérapie repose entièrement sur ces
interactions fondamentales : de la production des faisceaux de traitement, à la notion de dose
absorbée.
1.3.1.1 Interactions électrons-matière
Quand un électron énergétique traverse la matière, il interagit par interaction Coulomb
avec les électrons et les noyaux du milieu. L’électron incident est ainsi susceptible de perdre
son énergie cinétique et/ou de changer de direction. Il existe quatre types d’interactions
électrons-matières (voir figure 1.20) :
— La collision élastique
— La collision inélastique
— Le rayonnement de freinage
— L’annihilation du positron
Figure 1.19 – Schéma pour le paramètre d’impact b [160].
Collision élastique : si le paramètre d’impact d’un électron incident b  a, celui-ci est
susceptible d’interagir avec le noyau par collision élastique (voir figure 1.19 et 1.20). Lors de
celle-ci, l’électron incident ne perd pas ou peu d’énergie et subit un changement de direction.
Collision inélastique : si b ≈ a, un électron incident est susceptible d’interagir par col-
lisions inélastique (voir figure 1.19 et 1.20). Au cours de cette interaction l’électron incident
rentre en collision avec les électrons de l’atome auxquels il transfère une grande partie de
son énergie. Plus le transfert d’énergie est important, plus l’électron incident est dévié de sa
trajectoire initiale.
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Rayonnement de freinage (Bremsstrahlung) : si b  a, un électron incident est soumis
au champ électrostatique du noyau de l’atome, il est susceptible d’interagir par diffusion
radiative. L’électron émet alors un photon de freinage. Ce dernier emporte une énergie W
comprise entre 0 et l’énergie de l’électron incident (voir figure 1.19 et 1.20). Pus b est petit
plus W sera grande.
Annihilation de positron : l’annihilation électron-positron résulte de l’interaction entre
un électron et un positron, elle donne lieu à leur dématérialisation par l’émission de deux
photons (ou plus) de direction opposée (à 180◦ l’un de l’autre).
Figure 1.20 – Interactions electrons-matière
1.3.1.2 Interactions photons-matière
Dans les applications d’X-RTE les énergies utilisées vont de 4 à 25 MeV. Pour ces ordres
de grandeurs les quatre types d’interactions photons matière prédominants sont (voir figures
1.21 et 1.22) :
— L’effet Compton
— L’effet photo-électrique
— La création de paires (ou matérialisation)
— La diffusion Thomson-Rayleigh
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Figure 1.21 – Domaine de prédominance de trois interactions photons-matière en fonction de l’éner-
gie et du matériau.
L’effet photo-électrique (e.p.e) : un photon incident interagit avec un électron fortement
lié des couches profondes d’un atome en lui transmettant toute son énergie et disparaît. Si
l’énergie du photon incident (hν) est supérieure à l’énergie de liaison de l’électron (Eb), celui-ci
est éjecté de son orbite avec une énergie cinétique Ek (voir équation 1.1). Un e.p.e est suivi d’un
réarrangement électronique avec émission d’un photon de fluorescence ou d’électron Auger.
La section efficace de cette interaction (σe.p.e, notion de probabilité voir section 1.3.2.2) est
proportionnelle au numéro atomique du matériau (Z) et inversement proportionnelle au cube
de l’énergie du photon incident (hν) et (voir relation 1.2).





L’effet Compton (e.c) : un photon incident interagit avec un électron des couches péri-
phériques (libre : hν >> Eb) d’un atome en lui cédant une partie de son énergie. Le photon
diffusé ayant alors une énergie (hν ′) est dévié d’un angle (θ) par rapport à sa direction d’ori-
gine. Cet angle est compris entre 0◦ et 180◦ (rétro-diffusion). L’électron de recul est éjectée
avec une énergie Ek et un angle φ entre 0◦ et 90◦ (par rapport à la direction d’origine du
photon incident). Un e.c est également suivi d’un réarrangement électronique avec émission
d’un photon de fluorescence ou d’électron Auger. À partir des lois de conservations d’énergie
et de quantité de mouvement, il est possible d’obtenir les relations 1.3 et 1.4 des énergies
hν ′ et Ek. La section efficace de l’e.c (σe.c) est proportionnelle au numéro atomique Z et
inversement proportionnelle à l’énergie incidente hν (voir relation 1.5). Cette interaction est
prédominante pour le domaine d’énergie et les matériaux de la radiothérapie.
hν ′ = hν
1
1 + ε(1 − cos θ) (1.3)
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Ek = hν
ε(1 − cos θ)
1 + ε(1 − cos θ) (1.4)





La création de paires (c.p) : Quand l’énergie d’un photon incident est supérieure à 1,022
MeV, il peut disparaître au voisinage du champ Coulombien du noyau en créant une paire
électron-positron. Le positron va ensuite s’annihiler avec un électron du matériau et créer une
paire de photons de 511 keV chacun, émis à 180◦ l’un de l’autre. La section efficace de la
c.p (σc.p) est proportionelle à l’énergie du photon incident et au carré du numéro atomique
du matériau considéré (voir équation 1.6). En X-RTE, en raison de l’énergie moyenne des
faisceaux et des types de matériaux biologiques irradiés, cet effet est rare.
σc.p ∝ Z2.hν (1.6)
La diffusion Thomson-Rayleigh : un photon diffuse après une collision (dite élastique)
avec un électron lié du nuage électronique sans perte d’énergie mais avec un changement de di-
rection. Dans les tissus biologiques la diffusion Tomson-Rayleigh ne contribue que faiblement
à l’atténuation totale. La section efficace de cette interaction σd.r est inversement propor-
tionnelle au carré de l’énergie et proportionelle au carré du numéro atomique du matériau
cible.
Figure 1.22 – Interactions photons-matière
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1.3.2 Grandeurs dosimétriques fondamentales
Comme nous l’avons vu dans la section 1.3.1, des particules suffisamment énergétiques,
ionisantes, sont capables d’interagir avec la matière et d’y déposer de l’énergie. La dosimé-
trie s’attache à mesurer de façon macroscopique les effets de ces rayonnements ionisants, en
particulier dans le tissu biologique.
Ainsi, des grandeurs dosimétriques d’intérêts ont été définies : celles-ci permettent de
caractériser de façon macroscopique les faisceaux de particules (photon ou électrons) et de
quantifier leurs interactions avec la matière. Dans les sous sections suivantes nous exposons
les grandeurs d’intérêts.
1.3.2.1 Fluence particulaire et fluence énergétique
La fluence particulaire Φ d’un faisceau est le nombre de particules incidentes dN traversant
une petite surface dS qui est perpendiculaire. Elle est utilisable pour des faisceaux de photons





La débit de fluence Φ̇ décrit le nombre de particules traversant une surface dS pendant





La fluence énergétique Ψ représente l’énergie totale dE transportée par dN particules





Dans le cas de faisceaux mono-énergétiques la fluence énergétique se calcule à partir de la
fluence particulaire suivant :
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Pour les faisceaux poly-énergétiques, comme ceux utilisés pour les traitements, les notions
de fluence particulaire et de fluence énergétique sont remplacées par des spectres différentiels
en énergies. Alors, pour chaque valeur de E, on tient compte de la fluence particulaire ΦE et




(E) [MeV −1.cm−2] (1.12)
1.3.2.2 Section efficace
La notion de section efficace est reliée à une probabilité d’interaction d’une particule
pour une interaction donnée. C’est le rapport de la probabilité d’interaction P pour une cible
soumise à fluence de particules Φ. Son unité est le barn (1barn = 10−28m2). La section efficace





Les sections efficaces vues dans la section 1.3.1.2 sont additives et donnent une section
efficace totale (σtotale) suivant :
σtotal = σe.p.e + σe.c + σc.p+σd.r [barns] (1.14)
1.3.2.3 Coefficient d’atténuation
Lors de la propagation d’un faisceau de particules dans la matière, les particules subissent
de nombreuses interactions. Le nombre n de ces interactions est donné pour un faisceau mono-
énergétique de fluence Φ dans un volume élémentaire de masse volumique ρ et de section




.ρ.σtotal.Φ [nombres d’interactions.cm−3] (1.15)
En raison de ces interactions, le faisceau subit une atténuation ; celle-ci est exprimée par
l’équation 1.16 :
I(x) = I0.e−μ.x (1.16)
Avec I0 l’intensité du faisceau avant atténuation, μ le coefficient d’atténuation linéique en
cm−1 (dépendant de l’énergie du numéro atomique du matériau) et x l’épaisseur de matériau
en cm.
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μ est à considérer comme la probabilité d’interaction des photons traversant une épaisseur
de matériau dx. Il peut également être considéré comme une section efficace macroscopique
suivant :
μ = nV .σtotal [cm−1] (1.17)
Avec nV le nombre de cibles par unité de volume.
Il est commun d’utiliser plutôt le coefficient d’atténuation massique (μm en cm2/g).
La relation entre le coefficient d’atténuation linéique ( μ en cm−1), massique (μm en cm2/g)












Où ρ, NA, A et Z sont respectivement : la masse volumique, la constante d’Avogadro, la
masse molaire, et le numéro atomique du matériau.
Lorsqu’un faisceau de photons d’énergie E interagit dans la matière, il transmet une partie
de son énergie (Etr) aux particules chargées du milieu sous forme d’énergie cinétique. Une
fraction de photons sera diffusée dans le milieu avec une énergie Es. Ainsi on obtient le









Cependant, toute l’énergie transmise au milieu n’est pas absorbée. En effet, une partie de
celle-ci est perdue au profit de la création de rayonnements de freinage et de l’annihilation de
positron. En notant g cette fraction radiative, on obtient le coefficient d’absorption d’énergie
massique avec la relation :
μab = μtr(1 − g) [cm2.g−1] (1.20)
1.3.2.4 Pouvoir d’arrêt
Le pouvoir d’arrêt non restreint est la grandeur qui permet de quantifier la perte d’énergie




En raison de la nature des interactions fondamentales des particules chargées avec la ma-
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ρ le pouvoir d’arrêt massique collisionnel correspondant aux collisions des particules
chargées avec milieu.
Srad
ρ le pouvoir d’arrêt massique radiatif correspondant au rayonnement de freinage.
Snuc
ρ le pouvoir d’arrêt massique nucléaire. Dans notre application (faisceaux d’électrons)
cette composante est négligeable.
Les électrons secondaires mis en mouvement peuvent parcourir une distante importante
et déposer leur énergie à distance de la trace de la particule. Ainsi, en utilisant simplement
Scoll/ρ la dose absorbée sera surestimée si l’équilibre électronique des électrons secondaires
n’est pas atteint. Le transfert d’énergie linéique restreint (TELΔ) a donc été introduit. Celui-
ci est défini comme l’énergie moyenne perdue par les particules chargées dEΔ par collisions
électroniques par unité de longueur dx, incluant uniquement les transferts d’énergies inférieurs





Alors, le pourvoir d’arrêt collisionnel massique restreint est donné par TELΔ/ρ.
1.3.2.5 Le KERMA
Le KERMA 31, K, est une grandeur qui s’applique uniquement aux particules indirecte-
ment ionisantes (photons). Il quantifie la somme des énergies transférées par les particules
non chargées aux électrons du milieu par unité de masse. L’unité du KERMA est le Gray (1





Comme nous l’avons vu, l’énergie transférée peut être ensuite dépensée par les particules
chargées de deux manières distinctes : par interactions collisionnelles ou par rayonnements de
freinage. On définit donc le KERMA de collision (Kcoll) et le KERMA radiatif (Krad).
K = Kcoll + Krad [Gy] (1.25)
31. En anglais : Kinetic Energy Released per unit Mass
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Pour un faisceau mono-énergétique le KERMA total, de collision et radiatif peuvent être























Avec g la fraction d’énergie perdue sous forme radiative.
Dans le domaine de la radiothérapie les milieux étudiés sont biologiques et donc pratique-
ment assimilables à de l’eau donc à numéro atomique faible. De fait, les pertes d’énergies se
font principalement par collisions.













Le CEMA 32 Cm, est le corrolaire du KERMA pour les particules chargées. Il exprime
l’énergie perdue par des particules chargées primaires par collision (dEcoll) par unité de masse,





En utilisant la fluence énergétique différentielle des particules primaires chargées (φprimE )








32. En anglais : Converted Energy per unit Mass
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1.3.2.7 La dose absorbée
La dose absorbée (D) représente la quantité d’énergie absorbée dEabs par unité de masse





dEabs représente la somme des énergies des particules rentrantes dans le volume soustraite
de la somme de celles sortantes de ce même volume.
1.3.2.8 Relation entre KERMA et dose absorbée
Équilibre électronique : L’équilibre électronique est établit quand le nombre d’électrons
entrant dans un volume élémentaire dV est égal au nombre d’électrons sortant de celui-ci.
Tant que l’équilibre électronique n’est pas atteint, l’énergie transférée par des photons
aux particules chargées n’aboutit pas à leur absorption locale en raison du parcours non
négligeable des électrons secondaires. En ne considérant pas les pertes d’énergies radiatives















Cependant, du fait de l’atténuation et de la divergence du faisceau, ce cas n’est que
théorique. En effet, on ne peut considérer qu’un équilibre électronique transitoire (TCPE 34).
Dans ce cas β > 1 (voir figure 1.23).
33. En anglais : Charged Particule Equilibrium
34. En anglais : Transitory Charged Particule Equilibrium
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Figure 1.23 – Relation entre le Kcoll et la dose absorbée. A gauche cas théorique, à droite cas réel.
[160].
1.4 Mesure de la dose absorbée
Pour avoir une mesure absolue de la dose absorbée, il faut pouvoir mesurer directement
l’énergie absorbée dans un volume défini avec un instrument, sans perturber cette même
quantité avec le dit instrument. Ceci est impossible : en effet, la composition du détecteur va
modifier le milieu de propagation du faisceau et donc en modifier la fluence et donc la dose
absorbée. Il est alors nécessaire de pouvoir relier la dose absorbée dans un détecteur Ddet à
la dose absorbée dans l’eau en l’absence de dosimètre Dm pour une qualité de faisceau Q.
Dm = fQDdet [Gy] (1.35)
La détermination du facteur fQ se base sur quatre théories dites de la cavité.
1.4.1 Théories de la cavité
1.4.1.1 Théorie de la cavité large
Si le volume sensible du détecteur (cavité) est suffisamment grand pour que l’équilibre
électronique soit assuré (parcours moyen des particules secondaires inférieur aux dimensions
de la cavité) ; alors il est possible d’obtenir fQ en négligeant les particules secondaires. En
condition de TCPE (βm ≈ βdet ≈ 1 et ΨmE ≈ ΨdetE ), pour un faisceau poly-énergétique et






































1.4.1.2 Théorie de la cavité de Bragg-Gray
La théorie de la cavité de Bragg-Gray [74] s’applique sous deux conditions :
– Si la cavité est suffisamment petite de manière à ne pas perturber la fluence des parti-
cules chargées du milieu (alors, ΦmE ≈ ΦdetE ). Cela est possible uniquement si le système
se trouve dans les conditions d’équilibre électronique transitoire (TCPE).
– Si la dose absorbée dans la cavité est uniquement due aux particules chargées qui la






































1.4.1.3 Théorie de la cavité de Spencer-Attix
La théorie de la cavité de Spencer et Attix opère dans les deux conditions de Bragg-Gray ;
cependant celle-ci permet en plus de considérer la fluence des particules secondaires. En effet,
pour la théorie Bragg-Gray les électrons mis en mouvement dans la cavité par collision sont
ignorés. Pour ce faire, la théorie de Spencer et Attix utilise le transfert d’énergie linéique
restreint (TELΔ, voir équation 1.23) ainsi que la fluence primaire. L’énergie de coupure Δ
permet de séparer les électrons : ceux possédant une énergie suffisante pour quitter le volume
sensible et ceux déposant leurs énergies localement. Cette énergie de coupure est fonction de
la taille du détecteur.
1.4.1.4 Théorie de la cavité de Burlin
La théorie de Burlin est utilisée pour les cavités de tailles intermédiaires [33]. Elle introduit
un facteur d variant de 0 (pour les cavités larges) à 1 (pour les cavités de Bragg-Gray). Elle
définit fQ selon :















Toute la dosimétrie est basée sur une mesure de débit de dose dans des conditions de
référence. Celle-ci permet d’établir une relation entre la dose absorbée en un point et le
nombre d’unités moniteur (UM) délivré par l’accélérateur de radiothérapie. Ce débit s’exprime
en Gy.UM−1. Le protocole IAEA 35 TRS 398 spécifie les conditions de références de cette
mesure (voir figures 1.24) [10].
Les mesures du débit de dose de référence doivent être réalisées avec un détecteur ayant
bénéficié d’un étalonnage primaire ou secondaire en terme de dose absorbée dans l’eau (ob-
tention du coefficient ND,w,Q0). En France, le Laboratoire National Henri Becquerel (LNHB)
est le laboratoire primaire d’étalonnage.
Pour définir les conditions de référence, il est nécessaire de caractériser la qualité du
faisceau. Alors, dans les cas des faisceaux de photons de hautes énergies, le TPR20,10 est
utilisé [10]. Cet indice de qualité correspond au rapport entre la dose absorbée à 20 cm et
à 10 cm de profondeur, dans l’eau, avec une distance source détecteur de 100 cm pour un
champ de 10 × 10 cm2. Dans les cas des faisceaux d’électrons c’est le R50 en g.cm−2 qui est
utilisé. C’est la profondeur à laquelle la dose absorbée est égale à la moitié de son maximum
sur l’axe du faisceau, pour une taille de champ inférieure à 20 × 20 cm−2, dans l’eau, à une
distance source surface de 100 cm.
Conditions de référence pour les faisceaux de photons (hautes énergies) :
- une mesure dans de l’eau,
- pour une taille de champs de 10 × 10 cm2 au point de mesure,
- pour une distance source détecteur de 100 cm (DSA 36),
- avec une chambre à ionisation cylindrique d’un volume compris entre 0,1 et 1 cm3, à
une profondeur de référence zref de 5 ou 10 cm quand le TPR20,10 est inférieur à 0,7 et
à 10 cm si le TPR20,10 est supérieur ou égal à 0,7.
Conditions de référence pour les faisceaux de d’électrons :
- une mesure dans de l’eau,
- pour une taille de champs de 10 × 10 cm2 au point de mesure,
- pour une distance source surface de 100 cm (SSD 37 ou DSP 38),
35. En anglais : International Atomic Energy Agency
36. Distance Source Axis
37. En anglais : Source Surface Distance
38. Distance Source Peau
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- avec une chambre à ionisation parallèle plate d’un volume compris entre 0,1 et 1 cm3,
à une profondeur de référence zref selon :
zref = 0, 6R50 + 0, 1 [g.cm−2] (1.41)
Figure 1.24 – Conditions de référence pour les mesures de dose absorbée de référence pour les fais-
ceaux de photons et d’électrons de hautes énergies.
Dans ces conditions de référence et en s’appuyant sur la théorie de Bragg-Gray, la dose
dans l’eau pour une qualité de faisceau Q est donnée par :
Dw,Q = MQND,w,Q0kQ,Q0 [Gy] (1.42)
Avec :
MQ la lecture de la charge collectée par le détecteur de référence corrigé des facteurs
d’influence (température, pression, polarité, recombinaison)
ND,w,Q0 le facteur d’étalonnage de la chambre de référence pour une qualité de faisceau
Q0
kQ,Q0 facteur de correction pour la prise en compte des différentes qualités de faisceau.
1.4.3 dosimétrie relative
1.4.3.1 Rendement en profondeur
Le rendement en profondeur (PDD 39) est la variation de la dose absorbée en fonction de
la profondeur Z (Dz ) sur l’axe central du faisceau, pour une SSD et une taille de champ
constantes (voir figure 1.25). La normalisation s’effectue classiquement en un point DZmax,
39. En anglais : Percentage Depth Dose
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Le profil de dose (LDP 40) est défini comme la variation de la dose absorbée en fonction
de la position sur un axe perpendiculaire à la direction du faisceau (voir figure 1.25). Un
profil de dose est réalisé pour une taille de champ et une SSD donnée. Il est classiquement
mesuré sur deux axes orthogonaux : en in-plane (direction tête-pieds) cross-plane (direction
gauche-droite). Les valeurs de dose absorbée en une positon x sont généralement normalisées





Figure 1.25 – Schéma pour la dosimétrie relative. À gauche profil de dose, à droite rendement en
profondeur.
1.4.3.2 Facteur d’ouverture collimateur
Le facteur d’ouverture collimateur (FOC) se définit comme le rapport entre la dose absor-
bée dans l’eau sur l’axe central du faisceau, à une profondeur zmes pour une taille de champ
A (D(zmes, A) et la dose absorbée dans l’eau à la même profondeur, pour la taille de champ





40. En anglais : Lateral Dose Profile
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Le FOC permet de prendre en compte la variation du rayonnement diffusé dans la tête
de l’accélérateur et dans le fantôme d’eau. Cette grandeur est fondamentale ; elle permet de
relier la mesure de débit de dose absorbée absolue de référence au débit de dose absorbée pour
toute taille de champ. Ceci est vrai, si les conditions d’équilibre électronique sont remplies.
Dans le cas des petits champs, un formalisme adapté est utilisé, il est présenté dans le rapport
IAEA TRS 483 [154].
1.4.3.3 La mesure de faisceaux de traitements cliniques
Dans ces travaux, pour mesurer la distribution de dose absorbée des faisceaux de traite-
ment d’X-RTE, nous utilisons le fantôme Octavius 4D avec une matrice 2D de chambres à
ionisation liquide Octavius 1000 SRS (voir figure 1.27) (PTW-Freiburg, Germany). Cet appa-
reil est utilisé quotidiennement au service de radiothérapie de l’IUCT pour le contrôle qualité
des traitements.
Le dispositif permet de faire des mesures de dose volumique. En effet, pendant l’irradiation,
le fantôme est en rotation avec le bras du linac grâce à un inclinomêtre fixé sur ce dernier. A
chaque angulation la matrice 1000SRS est perpendiculaire au faisceau. Le logiciel d’acquisition
PTW (Mephysto) reconstruit une matrice de dose 3D dans un cylindre homogène équivalent
eau en utilisant des PDD mesurés dans des conditions de référence [214].
La matrice SRS est spécialement conçue pour la mesure de champ VAMT et SBRT. En
effet la résolution spatiale de 2, 52 mm2 permet la mesure de champs comprenant des forts
gradients de dose, comme dans le cas de petits champs ou de modulation d’intensité [161].
Figure 1.26 – Fantôme Octavius 4D (voir le document constructeur sur www.ptwdosimetry.com).
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Figure 1.27 – Octavius 1000SRS. a. Photographie - b. schématisé avec dimensions (voir le document
constructeur sur www.ptwdosimetry.com).
1.4.3.4 Films radiochromiques
Pour l’évaluation des simulations des faisceaux d’électrons dans des cas complexes, nous
utilisons des films radiochromiques. Ce sont des détecteurs passifs utilisés en RTE. Ils per-
mettent de mesurer une distribution de dose absorbée dans un plan (2D) avec un excellente
résolution spatiale de l’ordre du μm. Les films EBT3 que nous avons utilisés sont composés
de trois couches (voir figure 1.28) :
- une couche active centrale de cristaux de diacétylène de 28μm.
- deux couches protectrices de substrat de polyester de 125 μm chacune.
Figure 1.28 – Architecture d’un film EBT3.
Après irradiation, les monomères de diacétylène se polymérisent en chaîne. Ce changement
de la conformation moléculaire va modifier la densité optique (DO) du film, c’est à dire son
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Où, I0 et I représentent respectivement la quantité de lumière incidente et la quantité de
lumière transmise.
Figure 1.29 – Photographie de film EBT3. a. vierge - b. irradié
L’intensité de la coloration du film étant proportionnelle à l’irradiation, il est possible de
mesurer la dose absorbée à partir de la DO. Pour ce faire, une calibration doit être réalisée.
Pour l’étude des électrons, elle s’est faite en irradiant pour les énergies 6, 9, 12 et 18 MeV,
4 films placés à leurs profondeurs zmax respectives dans des plaques de PMMA 41 pour une
taille de champs de 10 × 10 cm2 et une SSD de 100 cm. Dans ces conditions de référence, les
4 films sont irradiés avec des doses différentes en jouant sur le nombre d’UM (0%, 16%, 40%
et 100% du débit de dose maximal) comme le montre la figure 1.30.
Figure 1.30 – Photographie de la calibration de films radiochromiques. a. 0 UM - b. 64 UM - c. 160
UM - d. 400 UM
La numérisation des films par un scanner dédié (Epson 1000XL) nous donne un niveau
de gris pour une transmission de film (I/I0). Les 4 valeurs de transmissions pour une dose
permettent de créer une courbe de calibration reliant niveau de gris et dose absorbée, grâce
au logiciel FilmQAPro (Ashland).
La manipulation des films pour les mesures réalisées dans nos travaux a été faite minu-
tieusement, en suivant plusieurs recommandations :
— les films ont été manipulés avec des gants
— la numérisation des films s’est faite 24 heures après l’irradiation (stabilisation de la
réaction de polymérisation)
— une chauffe du scanner est faite avant la première numérisation
— une calibration est faite par lot de films
41. Polyméthacrylate de métyle
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— l’orientation et la position des films ont été prises en compte (au centre du scanner pour
l’homogénéité de la réponse).
1.5 Calcul de la dose absorbée
Comme nous l’avons vu dans la section 1.2.4, l’étape du calcul prévisionnel de la dose
absorbée dans le patient tient une place importante dans tout le processus de RTE. C’est sur
ce calcul que repose la validation d’un traitement et donc l’irradiation d’un patient. Il doit
donc répondre à des critères exigeants en termes de précision. Il a été montré que des écarts
de l’ordre de 7% sur la dose absorbée délivrée pouvaient conduire à des effets cliniques visibles
[61].
De manière générale, tous les algorithmes cliniques de calcul de dose absorbée prennent en
données d’entrée, des informations caractérisant le faisceau (PDD, TPR, LDP, modélisation
de la tête, espaces des phases ...), et les informations anatomiques du patient. Ils fournissent
ensuite en données de sorties, la distribution de la dose absorbée dans le patient et le nombre
d’UM à délivrer par l’accélérateur. Il existe plusieurs méthodes pour calculer la dose absorbée :
– les méthodes globales
– les méthodes par superposition
– les méthodes Monte-Carlo
1.5.1 Les données patients
L’avènement du TDM a marqué une grande avancée dans la dosimétrie en RTE. En effet,
celui-ci permet la prise en compte des hétérogénéités tissulaires dans le calcul de la dose
absorbée. Ceci est possible par la correspondance entre les UH définis selon l’équation 1.47
et la densité électronique. Cette relation peut être généralement être approchée par deux





Avec μ les coefficients d’atténuation linéique en m−1.
1.5.2 Méthodes globales
Ces méthodes de calculs de dose sont les plus anciennes. Elles reposent sur l’utilisation
de données mesurées dans une cuve à eau avec une surface plane et une incidence normale.
Quand ces algorithmes sont utilisés pour des situations cliniques s’éloignant de ces conditions
standards de mesure ; ils appliquent des corrections pour considérer les irrégularités de surface,
les incidences obliques, les hétérogénéités ou le manque de diffusé.
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Figure 1.31 – Courbe de calibration du TDM du service de radiothérapie de l’IUCT. Les points sont
mesurés après acquisition et analyse d’images TDM d’un fantôme constitué d’échan-
tillons de densités électroniques connues.
Pour la prise en compte des hétérogénéités, plusieurs théories sont utilisées :
– la méthode du trajet équivalent
– la méthodes des Tissu Air/Phantom Ratio
– la méthode de Batho [16]
– la méthode des Tissu Maximum Ratio [65]
Ces méthodes sont très approximatives dans la prise en compte correcte des hétérogénéités
et nécessitent un important effort expérimental et de stockage. Elles sont donc de moins en
moins utilisées.
1.5.3 Méthodes par superposition
Les méthodes de superposition reposent sur la décomposition du milieu en volume élé-
mentaire et la sommation de la contribution de chacun de ces volumes. Ainsi la dose au point
p (Dp(x,y,z)) correspond à la somme des contributions des énergies déposées dans un petit
volume autour de p par les particules provenant des interactions des photons primaires dans





′, y, y′, z, z′)dV (1.48)
Avec Ψprimp(x′,y′,z′) la fluence énergétique des photons primaires interagissant dans dVi et
S(x, x′, y, y′, z, z′) l’énergie diffusée après interaction des photons primaires dans dVi.
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Suivant le mode d’intégration on peut distinguer deux sous-familles d’algorithmes de su-
perposition :
— Séparation primaire-diffusé : intégration 1D (Algorithme de Clarkson [40])
— Convolution/superposition de kernels : intégration 2D (pencil beam), 3D (point kernel)
1.5.3.1 Convolution/superposition de kernels
Les méthodes de superposition de kernels proposées dans les années 80 par Mackie et al.,
[124] sont maintenant les plus utilisées en routine clinique.
Celles-ci sont également basées sur la séparation primaire-diffusé. Elles définissent la dose
en un point P comme la convolution des énergies déposées par les fonctions de dispersion
(point spread fonctions ou point kernels) pondérées par la fluence de photons primaires au
point d’interaction.
Figure 1.32 – Représentation schématique du principe de calcul de la dose absorbée par méthode de
convolution/superposition.
TERMA : le TERMA 42 (Tx′,y′,z′), est l’énergie totale par unité de masse cédée par les
photons primaires interagissant dans le volume élémentaire autour de q, donnant lieu à la















le coefficient d’atténuation massique du milieu au point q et Ψx′,y′,z′ la
fluence énergétique au point q.
Le kernel : représente la distribution moyenne du dépôt d’énergie élémentaire. Cette dis-
tribution a une symétrie de révolution de l’axe d’incidence des photons primaires. Les kernels
42. En anglais : Total Energy Realsed per unit Mass
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sont préalablement calculés dans un milieu infini et homogène par Monte-Carlo pour des
photons mono-énergétiques selon deux méthodes :
— autour d’un site d’interaction ponctuel. C’est le kernel ponctuel (voir figure 1.33).
— le long du trajet d’un pinceau de particules primaires. C’est le pencil beam kernel (voir
figure 1.33).
Figure 1.33 – Illustrations géométriques des kernels. a. point kernel - b. pencil kernel [3].
Pour obtenir des kernels poly-énergétiques, des kernels mono-énergétiques sont pondérés
suivant un spectre énergétique donné. Chacun des kernels est alors déformé en fonction de la
densité des voxels autour de chacun des points d’interactions. L’équation générale du calcul




T (q) ∗ K(q − p) [Gy] (1.50)
Avec, ∗ l’opérateur de convolution, T (q) le TERMA à la position q et K(q − p) la part de
l’énergie T (q) au point p.
Le calcul de dose en milieu hétérogène nécessite une mise à l’échelle des kernels en fonction
des densités traversées. Dans ce cas une convolution n’est plus utilisable, une superposition
est alors appliquée.
Cette opération de mise à l’échelle est très chronophage dans le cas des algorithmes de
convolutions/superposition de point kernel. De fait, les méthodes convolutions/superposition
de pencil beam sont préférées (calcul sur seulement 2 dimensions). Cependant, en raison
de la mise à l’échelle de l’ensemble du pinceau, la modélisation du transport des électrons
secondaires en présence d’hétérogénéité est très approximative. Ceci aboutit à une mauvaise
prise en compte du diffusé latéral.
Pour pallier au problème, des extensions de l’algorithme de pencil beam ont été développées
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comme l’Analytical Anisotropic Algorithm (AAA) ou le Collapsed Cone Convolution (CCC).
Plusieurs études rapportent que le CCC prend mieux en compte la diffusion latérale et donne
des résultats plus précis en présence d’hétérogénéités [81, 1]. L’AAA reste tout de même
attractif avec des temps de calculs courts qui en font un algorithme plus adapté à la routine
clinique [81]. L’AAA est utilisé dans le cadre de cette thèse avec la station Eclipse.
1.5.3.2 Analytical Anisotropic Algorithm
L’AAA est un algorithme de convolution/superposition équipant le TPS Eclispe. Déve-
loppé par Varian, il est basé sur le modèle de noyau photonique à triple gaussiennes publié
en 1995 [211, 212], et a été amélioré par la suite [213, 190, 206, 205].
De manière générale, le calcul de la dose absorbée est basé sur des modèles de convolutions
séparées pour les photons primaires, les photons extra-focaux diffusés et les électrons de
contamination diffusés par la tête de l’accélérateur. Le faisceau clinique entier est discrétisé
en petits faisceaux (beamlet β) auxquels les convolutions sont appliquées (voir figure 1.34).
La distribution 3D de la dose absorbée finale est calculée par la simple superposition des
différents beamlet [190].
Comme tous les algorithmes de calcul de dose absorbée, l’AAA prend en données d’entrées
les caractéristique du faisceau. Ces données sont préalablement simulées par méthode Monte-
Carlo puis adaptées aux faisceaux du linac grâce à des mesures [190] (c’est l’algorithme de
configuration). Elles permettent de construire un espace des phases définissant les spectres de
fluence et les spectres énergétique spécifiques à la tête de l’accélérateur.
Le modèle de la source : Pour le calcul de la dose absorbée les composantes photoniques
et électroniques sont séparées pour chaque beamlet β selon [190] :
— la source primaire (ph1) : elle comprend les photons primaires issus du rayonnement de
freinage dans la cible n’ayant pas interagi dans la tête de l’accélérateur .
— la source secondaire de photons extra-focaux (ph2) : elle comprend les photons diffusés
par le filtre égalisateur ou les autres composants de la tête de l’accélérateur.
— La source d’électrons de contamination (cont) : elle comprend les électrons provenant
de la tête de l’accélérateur. Ceux-ci vont principalement contribuer à la dose absorbée
dans la région de buid-up.
— la source de photons diffusés du filtre en coin (si celui-ci est présent)
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Figure 1.34 – Composant de la tête de l’accélérateur et discrétisation du faisceau en beamlet [190].
Calcul de la dose absorbée : Pour les photons primaires et extra-focaux, la distribution
d’énergie résultant d’un beamlet β est calculée suivant la convolution :
Eβ,ph(X, Y, Z) = Φβ × Iβ(z, ρ) ×
∫ ∫
Kβ(u − x, v − y, z, ρ)dudv (1.51)
Ici, la fluence des Φβ est considérée comme uniforme sur la section transversale d’un
beamlet β. La fonction Iβ(z, ρ) permet de prendre en compte les hétérogénéités sur l’axe du
faisceau par la mise à l’échelle radiologique en considérant le rapport des densités électroniques
du tissu et celui de l’eau au point considéré.
Le kernel Kβ(x, y, z, ρ) modélise la diffusion latérale avec une somme pondérée de six
exponentielles. Pour son calcul une mise à l’échelle de l’énergie par la densité électronique
moyenne calculée entre le point de calcul et l’origine pencil beam β est également réalisée.
En d’autres termes, il y a une prise en compte anisotropique du diffusé et des hétérogénéités
dans les quatres directions perpendiculaires à la direction du beamlet. Le modèle est amélioré
aux interfaces en utilisant des kernels unidimensionnels [213, 205].
Pour le calcul de la distribution d’énergie absorbée due aux électrons de contamination,
le kernel est modélisé par une fonction gaussienne.
Au final, l’énergie totale (E) en un point (X, Y, Z) du patient est obtenue par superposition
des contributions énergétiques séparées des photons primaires (ph1), secondaires (ph2) et des
électrons de contamination (cont) selon :
E(X, Y, Z) =
∑
β
Eβ,ph1(X, Y, Z) + Eβ,ph2(X, Y, Z) + Eβ,cont(X, Y, Z) (1.52)
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Enfin, l’énergie absorbée est convertie en dose absorbée selon :
D(X, Y, Z) = c × E(X, Y, Z) ρe(eau)
ρe(X, Y, Z
[Gy] (1.53)
Où c est un facteur de conversion pour passer des J.m−3 au Gy et ρe les densité électro-
niques. On note que les hétérogénéités sont prises en compte au travers des densités électro-
niques et relativement à celles de l’eau. L’AAA donne donc une dose dans l’eau Dw.
1.5.4 Méthodes déterministes : Acuros XB
Les algorithmes à méthodes déterministes sont basés sur la résolution de l’approxima-
tion linéaire de l’équation de Botlzmann. Celle-ci décrit le comportement macroscopique du
transport des particules quand elles interagissent avec la matière.
Acuros XB (AXB) [215] proposé par Varian est un algorithme déterministe. Il permet de
directement prendre en compte les hétérogénéités dans le calcul de dose en utilisant une table
de matériaux. Cette table est constituée des 5 matériaux biologiques (poumon, tissu adipeux,
muscle, cartilage et os) basé sur l’ICRP75 et de 16 matériaux non-biologiques. Le modèle de
la source utilisée dans AXB est le même que celui du AAA.
Le calcul de dose s’effectue selon les étapes suivantes :
— Création de la carte des matériaux (à partir des UH du TDM)
— Transport des composantes du modèle de la source dans le patient (photons primaires,
photons diffusés et électrons de contamination)
— Transport de la fluence des photons diffusés dans le patient
— Transport de la fluence des électrons dans le patient
— Calcul de la dose absorbée et report dans le mode sélectionné : dose dans le milieu (Dm)
ou dose dans l’eau (Dw).
1.5.5 Méthodes Monte-Carlo
1.5.5.1 Historique
La méthode de calcul remonte au XV III siècle, et se base sur l’expérience des aiguilles du
mathématicien Georges-Louis Leclerc. Il propose d’estimer le nombre π à partir d’un comptage
d’aiguilles lancées aléatoirement sur un parquet. Cependant, son invention est plutôt attribuée
à Stanislaw Ulam et John von Neumann qui collaborèrent sur le projet Manhattan pendant la
Seconde Guerre Mondiale, dans la course à la bombe atomique. L’appellation « Monte Carlo »,
en référence aux jeux de hasard des casinos de Monaco, est donnée plus tard par Nicolas
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Metropolis qui développa particulièrement la méthode avec l’avènement des ordinateurs [132].
Depuis, cette méthode de calcul est utilisée dans un large éventail de domaines, de la finance
à la physique des particules.
En physique médicale, les méthodes Monte-Carlo sont reconnues comme la référence pour
le calcul de dose absorbée en radiothérapie [9, 136, 171, 8], les publications sur ce sujet ont
ainsi doublé tous les cinq ans entre 1967 et 2000 [171].
1.5.5.2 Principes
Dans le domaine de la physique médicale, et particulièrement celui de la dosimétrie, les
techniques Monte-Carlo proposent une approche simple : la résolution de problème macro-
scopique complexe (le calcul de la distribution de dose absorbée) par l’étude des mécanismes
élémentaires au niveau microscopique (la simulation du transport des particules et leurs inter-
actions). Tout l’intérêt et la complexité de la méthode Monte-Carlo résident dans la simulation
individuelle de l’histoire des particules une à une, là où les méthodes analytiques se contentent
de moyenner leurs comportements pour en tirer des grandeurs dosimétriques.
Les méthodes MC reposent ainsi sur la connaissance fine des interactions fondamentales
rayonnements/matière (voir section 1.3.1). En effet, tous les événements de l’histoire d’une
particule (interactions, distances de parcours, directions ou pertes d’énergies) seront échan-
tillonnés à partir des fonction de densité de probabilité de chacun de ces évènements. Ces
dernières sont les sections efficaces différentielles, elles sont issues de mesures expérimentales
ou d’extrapolations mathématiques (voir la section 1.3.2.2).
Pour échantillonner correctement ces grandeurs il faut utiliser des nombres aléatoires et
répéter l’opération un nombre de fois suffisant. En d’autres termes, pour avoir une simulation
MC de dose absorbée décrivant bien la réalité, il faut simuler un nombre suffisant d’histoires
aléatoirement générées suivant les lois physiques des rayonnements. Les processus étant de
natures stochastiques, il est nécessaire de réduire le bruit statistique à une valeur acceptable
(décroît avec l’inverse carré du nombre d’évènements simulés).
1.5.6 Générateur de nombres aléatoires :
Le qualité du générateur de nombre aléatoire garantit l’efficacité et l’intégrité d’un code
de calcul Monte-Carlo. Les nombres étant obtenus à partir d’algorithmes mathématiques dé-
terministes sont à proprement parler « pseudo-aléatoires ». Cependant, leurs unicités peuvent
être considérées suffisantes si la périodicité (répétions d’une séquence de nombre) du généra-
teur est grande. On peut citer l’exemple du générateur utilisé dans GATE, Mersenne Twister
avec sa période de 219937 − 1 [128].
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1.5.6.1 Simulation du transport des particules
Dans les codes MC, les particules émises de la source, dites primaires, sont simulées une
à une. Leurs histoires respectives (parcours, et interactions avec le milieu) sont reproduites à
partir de l’échantillonnage des sections efficaces. Les particules secondaires issues des interac-
tions des particules primaires sont stockées temporairement. Le suivi des particules primaires
se fait jusqu’à leurs absorptions dans le milieu. Leurs disparitions peuvent résulter d’une in-
teraction de la sortie du volume d’étude ou du passage en dessous d’une énergie seuil (appelée
énergie de coupure), fixée par l’utilisateur. Les particules secondaires stockées préalablement
sont ensuite simulées suivant la même méthode. Dans les paragraphes suivants nous détaille-
rons le transport spécifique des photons et des électrons (et positrons).
Transport des photons : Les photons subissent peu d’interactions dans le milieu, leurs
simulations détaillées sont donc possibles.
Premièrement, le parcours d’un photon est obtenu à partir de la loi d’atténuation qui
donne la distance parcourue s avant la prochaine interaction selon la densité de probabilité
p(s).
p(s)ds = μ(E)e−μ(E)sds (1.54)
Avec, μ le coefficient d’atténuation linéique.
La distance s étant aléatoirement distribuée sur p(s), il est possible d’échantillonner p(s)
avec une méthode de transformation inverse et un nombre aléatoire ξ1 selon :
∫ s
0
p′(s)ds = ξ ⇒ s = − 1
μ
ln(1 − ξ1) (1.55)
Ensuite, le type d’interaction est déterminé à partir des quatre sections efficaces relatives
d’intérêts (voir section 1.3.1.2) et d’un tirage de nombre aléatoire ξ2 dans l’intervalle [0, 1].
Les sections efficaces sont utilisées pour diviser cet intervalle (voir figure 1.35).
Figure 1.35 – Schéma pour la détermination du type d’interaction des photons à partir des sections
efficaces dans un code Monte-Carlo.
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Avec, P0 = 0, P1 = P0 + σe.p.eσtot , P2 = P1 +
σd.r
σtot
, P3 = P2 + σe.cσtot et P4 = P3 +
σc.p
σtot
Où σtot, σe.p.e, σd.r, σe.c, et σc.p sont respectivement les sections efficaces totale, de l’effet
photo-électrique, de la diffusion Rayleigh, de l’effet Compton et de la création de paire.
Ensuite, suivant le type d’interaction, les choix de l’énergie et de la direction de la particule
sont faits à partir de l’échantillonnage des sections efficaces différentielles associées.
Ces étapes sont répétées jusqu’à la fin du suivi du photon.
1.5.6.2 Transport des électrons et positrons :
La simulation détaillée du transport des électrons (pour des applications de radiothérapie)
n’est pas applicable comme pour le cas des photons. En effet, pour les électrons de hautes
énergies utilisés en radiothérapie, le nombre d’interactions est trop important. Cependant,
la plupart de ces interactions étant des diffusions élastiques n’entraînant qu’une faible perte
d’énergie ou déviation, il est possible de grouper et cumuler plusieurs évènements consécutifs
en une histoire condensée [21].
Il existe deux méthodes pour implémenter les histoires condensées des électrons [21] :
— Les algorithmes de classe I : ils regroupent toutes les collisions sans distinction de
perte d’énergie ou de déviation. Dans ce cas, l’approximation du ralentissement continu
(CSDA 43) est souvent appliquée. Ainsi les électrons perdent leur énergie de façon conti-
nue sur leur parcours, en fonction du matériau traversé et de l’énergie de la particule.
— Les algorithmes de classe II : ils distinguent les interactions ne produisant qu’une faible
diffusion angulaire ou perte d’énergie (dite « molles ») regroupées en histoires condensées
et celles dites « dures ». Ces dernières sont traitées de manière détaillée, avec échantillo-
nage des sections efficaces comme dans le cas des photons.
Si les interactions des électrons primaires créent des électrons secondaires, ceux-ci sont
simulés suivant la même méthode. Les positrons sont également simulés suivant la même
méthode mais s’annihilent avec un électron en fin de parcours.
1.5.6.3 Codes Monte-Carlo
Pour les applications en radiothérapie il existe 4 codes MC principaux :
- MCNP 44 : développé par le Los Alamos Laboratory (USA) c’est l’un des codes des
plus généralistes. MCNP est un code MC de classe I [28].
43. En anglais : Continous Slowing Down Approximation
44. Monte Carlo N-Particles
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- EGSnrc 45 : développé spécialement pour les applications de physiques médicales par
le National Reseach Council Canada [103]. Avec son extension BEAMnrc [172], il est le
code le plus utilisé pour la radiothérapie [38, 8].
- PENELOPE 46 : développé à l’Université de Barcelonne il est celui qui permet l’étude
des énergies les plus faibles [176].
- GEANT4 47 : initialement développé pour la physique des hautes énergies par le
CERN 48. C’est le seul de ces codes implémenté en C++, en orienté objet [2, 5].
Tous les codes sauf MCNP sont de classes II et sont disponible en open-source.
Les performances respectives de ces codes MC ont déjà été comparées dans plusieurs
études [50, 218, 219, 67]. Elles sont en général similaires pour le transport des photons, mais
différentes pour celui des électrons.
1.5.6.4 Systèmes Monte-Carlo
Les codes MC présentés dans la section précédente sont puissants mais difficiles à mani-
puler. En effet, ils demandent une connaissance fine : de la théorie sous-jacente aux méthodes
MC, de la physique associée et une maîtrise de la programmation. De plus, ils nécessitent
le déploiement d’importantes ressources de calculs. Leurs utilisations ont donc souvent été
cantonnées au domaine de la recherche.
Mais depuis 20 ans, les chercheurs et les industriels développent des solutions utilisant des
méthodes MC pour la planification de traitements ou pour la vérification de distributions de
doses indépendantes [29].
Il existe une grande variété de solutions, il est possible de les distinguer avec la classification
proposée par Buarralla et al. en 2016 [29] selon :
1. l’utilisation : la planification (TP 49) ou le double calcul (DV 50).
2. le type de simulation proposée : MC de la tête de l’accélérateur au patient (full) -
Modèle de source virtuelle + MC dans le patient (vsm 51)
3. le type d’algorithme MC utilisé :
— généraux, comme EGSnrc ou Geant4, plus précis et fléxiles (gp 52)
— rapides (fast), avec des approximations et des limites imposées sur la gamme
d’énergie ou de matériaux utilisables pour gagner en temps de calcul. Nous pouvons
citer comme exemple, VMC++ [102] ou DPM [185].
45. Electron Gamma Shower
46. PENetration and Energy Loss of Positrons and Electrons
47. GEometry ANd Tracking
48. Centre Européen pour la Recherche Nucléaire
49. En anglais : Treatment Planning
50. En anglais : Dose Verification
51. En anglais : Virtual Source Model
52. En anglais : General Purposed
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— utilisant des données pré-calculées en MC mais pas de réel transport des particules
(pc 53), comme les techniques de MMC 54 [141] utilisées dans la solution eMC de
Varian.
4. l’architecture du programme : soit il crée des fichiers d’entrée pour un code MC que
l’utilisateur doit lancer indépendamment (not self contained), soit il ne nécessite
aucune intervention de l’utilisateur et réalise également le calcul MC (self contained).
Le tableau 1.1 tiré de l’article de Brualla et al. [29] présente les différentes solutions MC
classées suivant les critères précédemment énumérés. La dernière colonne du tableau spécifie
de quelle manière le code est distribué (no : non distribué - pay : payant - free : gratuit).
Pour obtenir les références des différents codes, se référer à l’article [29]. L’algorithme eMC








CARMEN TP full gp (EGSnrc) gp (EGSnrc) no no
CERR DV - - fast (VMC++) no free
Corvus (Best Nomos) TP vsm - fast (PEREFRINE) yes no
eMC (Varian Medical Systems) TP vsm - pc (MMC) yes pay
eIMRT DV full gp (EGSnrc) gp (EGSnrc) yes free
iPlan (Brainlab) TP vsm - fast (XVMV) yes pay
ISOgray (DOSEsoft) TP full gp (EGSnrc) fast (PENFAST) yes no
MCDE TP full gp (EGSnrc) gp (EGSnrc) no no
MCDOSE TP vsm - gp (EGS4) no no
MCV DV full gp (EGS4) gp (EGS4) no no
MCVS DV full gp (EGSnrc) gp (EGSnrc) no no
MMCTP DV full gp (EGSnrc) gp (EGSnrc) no free
Monaco (Elekta Instument) TP vsm - fast (XVMC) yes pay
MSKCC DV vsm - gp (EGS4) yes no
Oncentra (Elekta Instument) TP vsm - fast (VMC++) yes pay
Pinnacle (Phillips) TP - - fast (DPM) yes no
PLanUNC DV full gp (EGSnrc) gp (EGSnrc) no free
PRIMO DV full gp (PENELOPE) gp (PENELOPE) yes free
RTGrid TP full gp (EGSnrc) gp (EGSnrc) no no
SMCP TP vsm - gp (EGSnrc)/fast (VMC ++) no no
VIMC DV full gp (EGSnrc) gp (EGSnrc)/fast (VMC++) no no
XiO (Elekta Instument) TP vsm - fast (XVMC) yes pay
Table 1.1 – Classification des systèmes Monte-Carlo [29].
1.5.7 La plateforme GATE/GEANT4
1.5.7.1 Généralités
La plateforme Monte-Carlo GATE 55 est une sur-couche de Geant4 spécialement conçue
pour les applications médicales. Le code est maintenu depuis 2002 par la collaboration Open-
Gate 56. Initialement développé pour des applications en médecine nucléaire (TEMP, TEP)
53. En anglais : Pre-Calculated
54. Macro Monte Carlo
55. Geant4 Application for Tomography Emission
56. voir http://www.opengatecollaboration.org/
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son champ s’est vu largement élargi aux applications d’imagerie de radiothérapie (depuis
GATE v6.0) [94, 179, 95].
Plusieurs articles ont démontré la faisabilité et l’intérêt d’utiliser GATE pour la modé-
lisation d’accélérateurs de RTE comme le Precise d’Elekta [75], l’Oncor Impression TM de
Siemens [20], le Synergy d’Elekta [26] ou encore le TrueBeam de Varian [18, 56].
Même si l’application GATE est codée en C++, elle a l’avantage de permettre d’utiliser
un code MC complexe (Geant4) sans avoir de connaissance en programmation. En effet, our
construire les simulations elle propose l’utilisation de commandes simples qui sont reportées
dans des fichiers texte que l’on appelle « macros ».
1.5.7.2 Architecture
Définition des matériaux et de la géométrie. Les volumes géométriques construits
dans GATE suivent une organisation en « poupées russes ». Le volume mère (appelé le world)
contient tous les autres. Quand un autre volume est ajouté il devient daughter de celui qui
le contient. Les volumes daughter doivent être complètement inclus dans leur volume parent.
Par ailleurs, il n’est pas permis d’avoir des superpositions (overlaps) entre plusieurs volumes
dans GATE.
Des matériaux doivent être affecté aux volumes définis. Ces matériaux sont reportés dans
un fichier .db qui les décrit en composition atomique, état (phase) et densité. Des matériaux
composites peuvent être créés par l’utilisateur
Définition de la source. Il existe plusieurs façons de définir la source dans GATE : Li-
nacBeam, PencilBeam, TPDPencilBeam, GunPartilculeSource (GPS) ou espaces des phases.
Dans le cadre de cette thèse nous utilisons exclusivement des espaces des phases. Ceux-ci sont
plus largement décrits dans la section 2.2.
Définitions des modèles physiques. Pour définir les modèles physiques, l’utilisateur peut
décrire un à un les processus physiques qu’il souhaite intégrer dans sa simulation ou utiliser
un des modèles déjà prédéfinis : les physics list. Elles regroupent l’ensemble des interactions,
des particules et les seuils de productions qui seront utilisés dans le calcul MC.
— « Standard » : développé pour la physique des hautes énergies pour les expériences du
LHC 57. Il est validé pour une gamme d’énergies s’étendant de 1 keV à 10 TeV.
— « Livermore » : LowEnergy, validé de 250 eV à 100 GeV
— « PENELOPE » : LowEnergy, validé de 100 eV à 1 GeV
Dans le cadre de cette thèse nous utilisons la physics list Standard emstandard_opt3.
Celle-ci a été spécialement optimisée pour les simulations à haut niveau de précision [15].
57. En anglais : Large Hadron Collider
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Comme il a été dit, les particules simulées sont suivies jusqu’à leurs absorptions ou leurs
passages en dessous de l’énergie de coupure. Dans GATE, cette énergie peut être définie par
l’utilisateur pour chaque volume, sous forme de distance de coupure (« range cuts »). Si le
range cut n’est pas défini, celui du volume parent lui est affecté. Le range cut du world a une
valeur par défaut de 1 mm pour toutes les particules.
Définition des données de sortie : les Actors Les Actors permettent d’interagir avec
la simulation MC et de définir les données de sorties que l’utilisateur souhaite avoir. Dans
GATE, un actor doit être attaché à un volume. Pour nos applications de RTE nous utilisons
3 actors :
— le KillActor : permet de tuer les particules entrant dans un volume donné. Il est utilisé
autour de la tête de l’accélérateur pour arrêter le suivi des particules n’allant pas dans
la direction du patient et ne contribuant pas au résultat (voir section 2.3.1 et figure
2.15).
— le PhaseSpaceActor : permet d’enregistrer dans un fichier les particules entrant ou sor-
tant d’un volume. Celles-ci peuvent être enregistrées sous plusieurs formats d’espaces
de phases (IAEA, root, numpy). Une description détaillée de ces formats est présentée
dans les sections 2.2.1 à 2.2.3. Ce fichier peut alors servir de données d’entrée pour une
simulation ultérieure.
— le DoseActor : permet d’obtenir une matrice de dose absorbée dans un volume donnée.
L’utilisateur peut spécifier la taille, la résolution et la position de cette matrice. Il peut
également définir le mode de report de dose (dans le milieu : Dm ou dans l’eau Dw)
et enregistrer la ou les matrices d’incertitudes statistiques associées. La distribution de
dose peut être stockée sous plusieurs formats : Root, analyse (hdr/img), ASCII (.txt)
et MetaImage (.mhd/.raw). Ce dernier format est utilisé dans le cadre de cette thèse.
1.5.7.3 Calcul de dose absorbée et incertitudes statistiques associées







avec, dk,i la dose absorbée due à l’événement i et N le nombre total d’évènement.
Les incertitudes statistiques propres au caractère stochastique des simulations MC, sont
elles calculées par la méthode histoire-par-histoire [221, 38, 179].
Elle décrit l’incertitude statistiques sd̄k au voxel k ayant reçu une dose d selon :














Ces imprécisions inhérentes au calcul MC vont distordre les images de dose absorbée avec
le bruit statistique. Il peut être remarqué que si le nombre d’évènements N est multiplié par
un coefficient a, l’incertitude statistique sd̄k sera divisée par
√
a.
Mode de report de dose : comme il a été dit, le mode de report de dose peut être défini
par l’utilisateur dans le milieu Dm ou dans l’eau Dw. Le calcul de la dose absorbée est d’abord
obtenu dans le milieu à partir des énergies déposées dans les voxels. Pour obtenir Dw une
conversion dite on the fly basée sur la théorie de Bragg-Gray est appliquée à chaque dépôt














est le rapport des pouvoirs d’arrêt collisionnel restreints de l’eau
et du milieu m (voir section 1.22).
1.5.8 Comparaison des méthodes de calcul de dose absorbée
Le but des méthodes de calcul de dose absorbée est de rendre compte de la dose réellement
absorbée pendant une irradiation.
Ces méthodes étant différentes dans leurs implémentations, leurs précisions de calcul va-
rient. Logiquement, plus les approximations physiques sont grandes, moins les calculs de
distribution de dose absorbée sont précis.
Aussi bien pour la e-RTE que l’X-RTE les méthodes de calculs sont équivalentes dans
les conditions de références. Cependant, dans des cas complexes qui se rapprochent de situa-
tions cliniques, tout particulièrement en présence d’hétérogénéité et pour les petits champs
d’irradiation, d’importants écarts de précision existent.
La littérature fournie sur le sujet montre que [127, 108, 150, 173, 198, 18, 232, 8] :
- Les algorithmes simples de convolution/supperposition de pencil beam kernel donnent
de mauvais résultats en présence d’hétérogénéités. En effet, ces algorithmes prennent
mal en compte le diffusé latéral.
- Les algorithmes avancés de convolution/supperposition de pencil beam kernel (AAA
et CCC) sont meilleurs en présence d’hétérogénéités même si des écarts subsistent.
En effet, ils ne font qu’une mise à l’échelle radiologique en considérant le rapport des
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densités électroniques du tissu et celui de l’eau au point considéré. En d’autre termes,
ils modélisent une hétérogénéité comme de l’eau à une densité différente.
- Les méthodes MC prennent le mieux en compte les hétérogénéités. En effet, en considé-
rant la réelle composition atomique des différents milieux les méthodes MC modélisent
à priori aussi bien le transport des particules dans l’eau que dans un autre matériau.
Elles sont donc considérées comme le calcul de dose absorbée de référence. Nous note-
rons cependant que les simplifications faites dans les algorithmes MC fast réduisent la
précision dans certains cas [30].
Même si les méthodes MC sont plus précises que les autres, la conversion de la dose
dans le milieu (Dm) à la dose dans l’eau (Dw) est identifiée comme une problématique
[188, 119, 58, 38, 123, 167, 8, 56].
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2.1 Introduction
Ce chapitre est consacré à la description :
— de la modélisation du TrueBeam (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA) de l’IUCT
sur la plateforme GATE.
— d’un programme Python permettant de générer automatiquement les macros GATE à
partir des données DICOM du patient (RT plan, RT struct, RT dose).
L’ensemble de ce travail est réuni dans un package que nous avons appelé GAMMORA
pour GAte Monte carlo MOdel for RAdiotherapy. Ce package est mis à disposition en libre
accès sur Github :
— https://github.com/jeremyLeste/GAMMORA
— https://github.com/uhqd/GAMMORA
La modélisation du linac est initiée par Luc Simon en 2015 et les premiers tests de vali-
dation seront réalisés au cours de la thèse de Sara Beilla [17, 18]. Ensuite la thèse de Tony
Younes soutenue en 2018, présentait la validation de la modélisation du MLC [227].
Le modèle utilisé était alors basé sur un script (en bash) qui pouvait générer des macros
GATE pour des cas simples (plans statiques). Un des premiers chantiers du présent travail a
donc été de reprendre tout le modèle dans des routines Python permettant :
— la conversion des fichiers DICOM RT conversion en macros GATE y compris pour des
plans complexes.
— le traitement automatisé des images CT afin de les rendre compatibles à GAMMORA.
— prendre en compte la modulation de débit de dose
— le découpage (splitting) d’une simulation en plusieurs jobs, pour leur parallélisation sur
un cluster de calcul et la récupération et la fusion de ces résultats (merging).
— la conversion des distributions de doses obtenues en doses absolues
Dans ce manuscrit, les travaux précédents ont été complétés et le modèle finalisé, pour ob-
tenir une solution de double calcul MC complète pour tous les types de traitements (électrons,
VMAT, SRS, SBRT, VMAT-SBRT).
Nous présenterons dans ce chapitre, tous les éléments de la modélisation du TrueBeam
ainsi que les principaux résultats de validation obtenus depuis le début du projet. Nous nous
attarderons sur les travaux spécifiquement réalisés au cours de cette thèse, en développant :
— la création d’un générateur de particules basé sur un apprentissage GAN des phsp Varian
— la modélisation et la validation des faisceaux d’électrons
— l’étude des simulations de faisceaux d’électrons pour des cas complexes
— la modélisation de la table de radiothérapie
— la modélisation de l’EPID
— l’implémentation de GAMMORA
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Les figures 2.1 et 2.2 présentent une visualisation pour deux types de faisceaux : photons
sur patient et électrons sur fantôme.
Figure 2.1 – Représentation schématique du modèle GATE du TrueBeam. Exemple pour un faisceau
photons : SBRT poumon.
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Figure 2.2 – Représentation schématique du modèle GATE du TrueBeam. Exemple pour un faisceau
d’électrons : Irradiation sur fantôme (cuve à eau).
2.2 Sources de particules
GAMMORA comprend la modélisation de la tête de l’accélérateur à partir de la colli-
mation secondaire. La première partie de l’accélérateur a été modélisée par Varian [41]. La
société fournit directement des espaces des phases pour tous les modes d’énergies au dessus
des mâchoires ; nous les utilisons comme fichiers sources (voir figures 2.1 et 2.2). Pour les
photons, il faut compter environ 50 fichiers de 1 Go chacun ; pour les électrons, 25 fichiers
de 1 Go. Au total, pour un mode d’énergie photons (6X, 10X, 6XFFF ou 10XFFF) nous
disposons d’environ 2, 5 × 109 particules, et pour un mode d’énergie électrons (6E, 9E, 12E,
15E ou 18E), nous disposons d’environ 1, 0 × 109 particules. Ces espaces des phases sont au
format IAEA.
Toutes les simulations sont réalisées en deux étapes (voir figure 2.3) : La première consiste à
simuler le transport des particules à l’intérieur de la tête de l’accélérateur et à créer des fichiers
d’espaces des phases (PHSP 1) beaucoup moins volumineux à sa sortie. Si une modulation
est utilisée, le nombre de particules est modulé à ce niveau. Les fichiers d’espaces secondaires
(ou "réduits") sont alors utilisés pour la seconde étape de simulation consistant à transporter
des particules dans le patient (ou fantôme) et à calculer le dépôt de dose absorbée. Si un
recyclage des particules est utilisé, il est appliqué à ce niveau de la simulation. Il faut noter
1. En anglais : PHase SPace
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que les espaces de phase secondaires de GAMMORA sont cylindriques pour les photons (pour
accueillir les balistiques en arc) et planaires pour les électrons.
Figure 2.3 – Représentation schématique des étapes de simulation. a. Création de fichiers d’espaces
des phases secondaires à partir des fichiers Varian natifs après la tête de l’accélérateur
(head simulation) - b. Simulation dans le patient (ou fantôme) à partir des fichiers
d’espaces des phases secondaires (patient simulation).
Pour implémenter et valider GAMMORA, nous avons du jongler entre tous les types de
formats d’espaces des phases disponibles sur GATE. Les sous-sections suivantes décrivent
leurs spécificités.
2.2.1 Espaces des phases : IAEA
Les fichiers IAEA 2 sont constitués d’un header .IAEAheader et d’un binaire .IAEAphsp.
Le fichier header permet de décrire le format du fichier binaire et en particulier la taille (en
octets) occupée par une particule (21 octets pour les fichiers de Varian). Il donne également
la valeur d’une donnée qui peut être constante et donc non stockée dans le fichier binaire.
Par exemple, pour les fichiers Varian, toutes les particules sont comprises dans un plan per-
pendiculaire à l’axe du faisceau. La coordonnée y est donc donnée dans le header et valable
pour toutes les particules. Ceci permet d’économiser dans cet exemple 4 octets (1 float) par
particule. Le fichier binaire .IAEAphsp, contient les caractéristiques de toutes les particules :
le type (photon, électron ou positron), l’énergie, la position (x, y, z), la direction (u,v) et
le poids statistique (W) (voir tableau 2.1). La troisième direction w peut être calculée avec
2. En anglais : International Atomic Energy Agency
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w =
√
1 − u2 − v2 [186]. Les PHSP IAEA sont les plus légers des formats, donc les plus er-
gonomiques à manipuler pour les simulations. Cependant, aucune bibliothèque n’existe pour
les analyser (lecture, histogramme etc...). Les PHSP fournis par Varian au format IAEA sont
utilisés comme sources natives. Dans notre modèle, ils sont attachés à un plan virtuel rectan-
gulaire au dessus des mâchoires. Le format IAEA est également utilisé pour les PHSP réduits
des simulations électron, ou des simulations de photons statiques (sans mouvement du bras,
des mâchoires ou du MLC pendant l’irradiation).
Variables Type







W Poids statistique Entier
Table 2.1 – Liste des données d’un PHSP au format IAEA.
2.2.2 Espaces des phases : Root
Le format Root 3 est plus complet que le fomat IAEA, mais par contre plus lourd à ma-
nipuler (1 Go de données en IAEA = 4 Go de données en Root). Il contient les données
présentées dans le tableau 2.2. Dans notre modèle, les PHSP Root sont utilisés pour les si-
mulations faisceaux de photons dynamiques (avec mouvement du bras, des mâchoires ou du
MLC pendant l’irradiation). Contrairement aux PHSP IAEA, l’analyse des PHSP Root est
facilitée avec la bibliothèque Python uproot 4.
3. Voir la page web Root (https://ph-root-2.cern.ch/)
4. Voir le repository GitHub uproot (https://github.com/scikit-hep/uproot)
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Variables Type
Atomic number Numéro atomique Entier
Ekine Energie Réel








ParticleName Gamma, electron, positron etc... String
TrackID Identification du track de la particule Entier
ParentID Identification du parent de la particule Entier
EventID Identification de l’event de la particule Entier
RunID Identification de run de la particule Entier
Table 2.2 – Liste des données d’un PHSP au format Root.
2.2.3 Espaces des phases : Numpy
Ce format de PHSP (.npy 5) est spécifique à GATE v9.0. Il permet d’obtenir un espace
des phases avec les mêmes données que dans un PHSP Root (voir tableau 2.2), sous la forme
de numpy structured array 6. Il a l’avantage de pouvoir être lu directement avec Python,
cependant il reste légèrement plus volumineux qu’un fichier Root car il ne peut pas être
compressé pour l’instant. Ce format de PHSP est utilisé pour l’apprentissage réalisé pour la
création de gaga-phsp pour notre modèle.
2.2.4 Espaces des phases : Gaga-phsp
2.2.4.1 Gaga-phsp : Introduction
Depuis la version GATE v9.0, la plateforme inclut une nouvelle fonctionnalité : la possi-
bilité d’utiliser en fichiers sources, des modèles de PHSP générés par un réseau antagoniste
(GAN 7). Sarrut et al., proposent et évaluent en 2019, une méthode pour la modélisation de
5. Voir le merge GitHub (https://github.com/OpenGATE/Gate/pull/242)
6. Voir la documentation numpy (https://numpy.org/doc/stable/user/basics.rec.html)
7. En anglais : Generative Adversial Networks
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larges espaces de phases utilisés en MC à partir d’un GAN 8 [178].
Les gaga-phsp ne pèsent que quelques Mo de données pour une seule énergie, par rapport
au 50 Go des PHSP IAEA de Varian. La validation des gaga-phsp est donc une priorité pour
l’implémentation d’un modèle complet et compact du TrueBeam pour GAMMORA.
En se basant sur cette publication et en utilisant la solution proposée, nous avons créé
un générateur pour tous les PHSP de Varian des modes d’énergies photons (6XFF, 10XFF,
6XFFF et 10XFFF). Après une introduction aux concepts généraux du GAN, nous présen-
terons les paramètres utilisés pour l’apprentissage, et la méthode adoptée pour la validation
des gaga-phsp pour notre modèle.
Le GAN est principalement connu pour ses hautes performances dans la génération d’images
synthétiques (voir figure 2.4). Il est décrit comme une architecture de réseaux neuronaux de
deep learning, permettant de modéliser des distributions de données multidimensionnelles
[178, 46, 73]. L’entraînement d’un GAN permet d’obtenir une fonction générative, produi-
sant des éléments selon les distributions de probabilités multidimensionnelles des données
d’apprentissage.
Figure 2.4 – Images synthétiques générées par GAN. a. Edmond de Belamy, premier portrait peint
par un GAN. Le nom Belamy a été donné en référence à Goodfellow [73]. Le tableau
à été vendu 432 500 $ en 2018 - b. Photographie synthétique générée par StyleGAN
[100].
Pour le modèle TrueBeam, l’ensemble des données d’apprentissage est constitué des PHSP
Varian qui contiennent des éléments xreal (particule) décrits en 7 dimensions : une d’énergie,
trois de position (x, y, z) et trois de direction (dx, dy, dz). On peut noter l’ensemble des
distributions des données d’apprentissages preal.
L’architecture du réseau est composée de perceptrons multicouches D et G, se faisant
concurrence [178, 46]. Le générateur, G(z ; θG), est entraîné pour produire à partir de z
(échantillonné à partir d’une simple distribution normale) un échantillon de particules x
8. Voir le repository GitHub (https://github.com/OpenGATE/GateContrib/tree/master/dosimetry/gaga-
phsp)
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ayant une distribution se rapprochant de preal. Le discriminateur D (x ; θD) est entraîné pour
distinguer les échantillons de particules réels xreal de ceux générés x. D’un côté, D est entraîné
pour maximiser la probabilité d’identifier correctement un faux échantillon. De l’autre, G est
entraîné dans le but de minimiser la probabilité de faire passer un de ses échantillons pour
faux.
Pendant l’apprentissage, G propose un x à partir de z. L’échantillon x est alors comparé,
à un xreal par D. Celui-ci classifie les échantillons : réels vs. générés. Á chaque itération,
par rétro-propagation des gradients, les poids θG et θD sont ajustés. La figure 2.5 schématise
l’architecture ainsi que le principe de fonctionnement du GAN utilisé pour la génération de
gaga-phsp.
Figure 2.5 – Principe et architecture du GAN utilisé pour la création de gaga-phsp.
Le processus d’apprentissage GAN est un jeu non coopératif à somme nulle, convergeant
lorsque le discriminateur et le générateur atteignent l’équilibre de Nash [178, 70]. Á ce stade,
G n’optimisera pas ses poids, indépendamment de ce que G peut faire [178]. Dans notre cas,
nous utilisons une variante du GAN : le WGAN [12]. Avec les WGAN, la fonction de coût se
base sur les distances Wassertein (le coût du transport optimal nécessaire pour déformer p en
preal) [178, 12]. L’apprentissage n’est pas réalisé jusqu’à l’équilibre de Nash, mais jusqu’à la
convergence de la fonction de coût [178].
2.2.4.2 Gaga-phsp : Matériel et méthodes
Pour générer les gaga-phsp et les évaluer pour le modèle du TrueBeam, nous utilisons la
même méthodologie et les mêmes paramètres que ceux de la publication de Sarrut et. al. [178].
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La position z étant constante dans les PHSP Varian, nous ne travaillons que sur 6 dimensions.
Les architectures de D et G sont similaires : chaque réseau est constitué de 400 neurones
sur chacune des 3 couches cachées. La fonction d’activation est une Rectified Linear Unit
(ReLu) sauf pour la dernière couche de G où une fonction sigmoïde est utilisée. Le nombre de
poids pour D et G est environ de 5×105. Des batchs de 104 échantillons sont utilisés à chaque
itération. Le nombre d’itérations (epochs) est fixé à 100 000. Les calculs ont été réalisés sur
un Intel R© Skylake 6140 à 2.3 Ghz et un Nvidia Volta (V100 - 7,8 Tflops DP) avec 96 Go de
mémoire.
Pour chaque énergie, les données d’apprentissage sont constituées de 2 PHSP Varian de
1 Go chacun, pour 2 × 4, 7 × 108 particules au total. Pour simplifier l’apprentissage les PHSP
ont d’abord été traités pour retirer le pic à 511 keV.
Afin de comparer les particules générées par PHSP à celles générées par le GAN, les
distributions marginales de tous les paramètres ont été tracées (E, X, Y, dX, dY et dZ).
2.2.4.3 Gaga-phsp : Résultats
La figure 2.6 présente le calcul de la fonction de coût du générateur et du discriminateur.
Cette figure est donnée à titre informatif, les tendances des courbes ne seront pas discutées
dans ce document. Les figures 2.7, 2.8, 2.9 et 2.10 présentent les distributions marginales des
différents paramètres d’un échantillon 5 × 106 particules générées par GAN et PHSP.
2.2.4.4 Gaga-phsp : Conclusion
L’apprentissage pour un mode d’énergie a duré en moyenne 2 heures et 30 minutes. Les
distributions marginales présentées figures 2.7, 2.8, 2.9 et 2.10 montrent que les particules
générées par le GAN peuvent être considérées comme similaires à celles du PHSP Varian.
Il reste encore à valider cette source pour la simulation de faisceaux simples et complexes
avec GAMMORA, ce travail est en cours. L’utilisation de Gaga-phsp permettra tout d’abord
d’éviter la gestion de PHSP de plusieurs centaines de Go, mais aussi, de passer outre des règles
de confidentialités. En effet, les PHSP Varian ne sont accessibles que pour les clients Varian,
ainsi en générant un gun particle reproduisant les distributions de ces PHSP propriétaires, il
est possible de partager notre outil GAMMORA. Même si les Gaga-phsp ont été validé dans
cette section, il n’ont pas été utilisés dans la suite de ces travaux de thèse.
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Figure 2.7 – Comparaison des distributions en énergie (Energy), position (X, Y) et direction (dX, dY
et dZ) pour des particules générées par GAN ou tirées d’un PHSP IAEA pour l’énergie
6XFF.
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Figure 2.8 – Comparaison des distributions en énergie (Energy), position (X, Y) et direction (dX, dY
et dZ) pour des particules générées par GAN ou tirées d’un PHSP IAEA pour l’énergie
6XFFF.
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Figure 2.9 – Comparaison des distributions en énergie (Energy), position (X, Y) et direction (dX, dY
et dZ) pour des particules générées par GAN ou tirés d’un PHSP IAEA pour l’énergie
10XFF.
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Figure 2.10 – Comparaison des distributions en énergie (Energy), position (X, Y) et direction (dX,
dY et dZ) pour des particules générées par GAN ou tirés d’un PHSP IAEA pour
l’énergie 10XFFF.
2.3 Tête de l’accélérateur
La tête de l’accélérateur de modèle TrueBeam de GAMMORA est premièrement composée
des mâchoires X et Y, du baseplate, et du mylar . Ces éléments et leurs mouvements ont
été validés par Sara Beilla au cours de sa thèse [17]. Nous présentons dans cette section la
modélisation et les principaux résultats de validation.
Les dimensions et les compositions des différents composants ont été fournies par Varian.
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Les mâchoires sont composées d’un alliage de tungstène d’une masse volumique de 18,77
g/cm3.
2.3.1 Tête de l’accélérateur : Modélisation
Figure 2.11 – Modélisation des mâchoires X/Y [17]. Visualisation de l’ouverture pour une taille de
champ de 3 × 3 cm2 à 20 × 20 cm2 (de gauche à droite) .
Figure 2.12 – Modélisation des mâchoires X/Y. Visualisation de l’ouverture pour une taille de champ
de 3 × 3 cm2 à 20 × 20 cm2 (de gauche à droite).
Figure 2.13 – Modélisation des mâchoires X/Y [17]. Visualisation de l’ouverture pour une taille de
champ de 3 × 3 cm2 à 20 × 20 cm2 (de gauche à droite).
Figure 2.14 – Modélisation du baseplate [17].
Le mylar est modélisé comme un plan d’environ 0,1 mm d’épaisseur.
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Pour accélérer les simulations, des killboxs sont ajoutées autour de la tête de l’accélérateur.
Elles permettent d’éliminer les particules ne se dirigeant pas vers le patient et ne contribuant
pas à la distribution de dose absorbée (voir figure 2.15).
Figure 2.15 – Modélisation des killboxs.
2.3.2 Tête de l’accélérateur : Résultats de validation
Dans cette sous-section nous présentons les principaux résultats de la première partie de
la tête de l’accélérateur obtenue au cours de la thèse de Sara Beilla [17].
Figure 2.16 – Validation de la tête de traitement du MC du TrueBeam : PDD mesurés (ligne) et
calculés (symboles) dans l’eau - Pour des tailles de champs de 3 × 3 à 20 × 20 cm2 -
Pour 6XFFF et 10XFFF - Pour une SSD de 100 cm. [18]
2.3. Tête de l’accélérateur 83
Figure 2.17 – Validation de la tête de traitement du MC du TrueBeam [18]. LDP mesurés (ligne) et
calculés (symboles) dans l’eau à une profondeur de 10 cm - Pour des tailles de champs
de 3 × 3 à 20 × 20 cm2 - Pour 6XFFF et 10XFFF - Pour une SSD de 100 cm.
Figure 2.18 – Comparaison des facteurs d’ouverture collimateurs (mesuré vs MC) [17]. Pour une
SSD de 100 cm - Á une profondeur de 5 cm dans l’eau - Pour les 4 modes d’énergies
photons : 6XFF, 6XFFF, 10XFF et 10XFFF - Pour 4 tailles de champ : 3 × 3, 5 × 5,
10 × 10, 20 × 20 cm2.
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Pour les données présentées, le GIPR 9 (% de points ayant gamma index < 1) pour un
gamma index 1D global 2%/2mm est de 99% et 97% respectivement pour les PDD et les LDP
[18].
Les écarts relatifs entre FOC 10 mesurés et FOC calculés sont toujours inférieurs à 1%,
sauf pour deux cas : l’énergie 6XFF avec une taille de champ de 5 × 5 cm2 et l’énergie 10X
FF avec la taille de champ 3 × 3 cm2 avec des valeurs respectives de 1,13% et 1,9%.
2.4 Collimateur multi-lames
Le MLC a été modélisé et validé par Tony Youness [227].
2.4.1 MLC : Modélisation
Les dimensions et les compositions des différents composants ont été fournis par Varian.
Comme les mâchoires, les lames du MLC sont composées d’un alliage de tungstène d’une
masse volumique de 18,77 g/cm3. Le TrueBeam est équipé du HD120MLC composé de deux
rails de 60 lames. La géométrie des lames est différente suivant leurs positions dans le rail :
32 lames centrales (2,5 mm d’épaisseur à l’isocentre - Quater leaves), 26 lames externes (5
mm d’épaisseur à l’isocentre - Half leaves) et 2 lames plus externes (7 mm d’épaisseur à
l’isocentre - Outboard leaves). Ces différences géométriques sont présentées figure 2.19. De
plus, les géométries convexes des lames ainsi que la forme en tenon-mortaise 11 sont prises en
compte dans notre modèle.
Figure 2.19 – Visualisation de la géométrie des différents types de lames du MLC [227]. a. Quater
leaves - b. Half leaves - c. Outboard leaves.
9. En anglais : Gamma Index Pass Rate
10. Facteurs d’Ouverture Collimateurs
11. En anglais : tongue and groove
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Figure 2.20 – Visualisation détaillée de la modélisation d’une lame du MLC [227]. a. Modélisation
MC - b. Géométrie réelle (les parties encadrées en rouge ont été approximées pour la
modélisation).
Figure 2.21 – Visualisation du MLC [227]. a. Exemple de position des lames pour une ouverture de
10 × 10 cm2 à l’isocentre - b. Vue du modèle du bloc MLC de profil.
2.4.2 MLC : Résultats de validation
La résultats présentés (figures 2.22, 2.23, 2.24 et 2.25) sont tirés de la thèse de Tony
Younes [227]. La validation a premièrement été faite pour des formes de champs simples,
puis pour des formes de champs complexes. Dans le cas de petits champs d’irradiations, les
principaux résultats de validation sont reportés dans cette sous-section pour l’exemple de
l’énergie 6XFFF.
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Figure 2.22 – Validation du MLC : PDD [227]. Pour une SSD de 100 cm, dans l’eau - Pour 6XFFF -
Pour 2 tailles de champ : 0, 5×0, 5 et 1×1 cm2 - mesurés par le détecteur microdiamant
et calculés par GATE et les algorithmes AAA et AXB.
Figure 2.23 – Validation du MLC [227]. Comparaison des LDP mesurés avec des films EBT3 et
détecteur microdiamant, et ceux calculés avec GATE, AAA et AXB dans les directions
X et Y.
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Figure 2.24 – Validation du MLC [227]. Facteurs d’ouverture collimateur calculés et mesurés pour
5 tailles de champs allant de 0, 5 × 0, 5 à 3 × 3 cm2 - Pour l’énergie 6XFFF.
Figure 2.25 – Comparaison du profil de dose X de la transmission entre les deux blocs du MLC
mesurée par film EBT3 et calculée par GATE [227].
Figure 2.26 – Validation MLC (film EBT3 vs. GATE) pour un champ complexe [227]. Une lame
sur deux du MLC est rétractée sauf pour les lames centrales - La forme du MLC est
présentée à gauche - Le profil est tracé au niveau de la flèche rouge.
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2.5 Faisceaux d’électrons
2.5.1 Faisceaux d’électrons : Introduction
Ces travaux ont fait l’objet : d’une présentation à une conférence de niveau national
Journées Scientifiques SFPM en 2018 [115] et d’un e-poster à une conférence de niveau
international en 2019(ESTRO 38) [113]. Ce dernier est disponible en ligne 12.
Même si la majorité des traitements de RTE est réalisée avec des faisceaux de photons (X-
RTE), plusieurs milliers de patients sont annuellement traités avec des faisceaux d’électrons
(e-RTE).
A l’IUCT, 5% à 10% des patients sont irradiés avec cette technique. L’e-RTE est utili-
sée pour le traitement de lésions superficielles, notamment au niveau de la cicatrice post-
tumorectomie (boost sur lit tumoral). L’exigence de précision pour l’e-RTE est généralement
curieusement considérée inférieure à celle requise pour l’X-RTE. Pourtant, des doses de 50 Gy
peuvent être administrées en e-RTE, le tout, en recoupe de faisceaux de X-RTE antérieurs.
Les algorithmes de calculs actuellement utilisés en clinique pour la planification de trai-
tements en e-RTE sont souvent basés sur des techniques avancées de réduction de variance.
Par exemple, l’algorithme disponible sur le TPS Eclipse est eMC 13 [233]. Comme décrit dans
la section 1.5.6.4, eMC est un algorithme de Treatment Planning utilisant un modèle de
source virtuelle [96] et des données pré-calculées en MC [29]. Il est basé sur une méthode
avancée de réduction de variance qui permet de donner des résultats satisfaisants dans des
temps raisonnables : le Macro Monte-Carlo (MMC) [141]. Les performances de l’algorithme
sont bien meilleures que celles des anciens algorithmes de pencil beam. Cependant, du fait
des approximations propres au MMC, celles-ci restent limitées dans certains cas complexes
d’interfaces d’hétérogénéités, d’irrégularité de surface, de distance à la source augmentée ou
de petits champs d’irradiation [48, 158, 162, 226, 30].
En pratique clinique, un double calcul réalisé dans un milieu homogène est parfois utilisé.
Pour proposer une nouvelle solution de double calcul plus robuste, les faisceaux de e-RTE ont
été validés et évalués sur GAMMORA.
2.5.2 Faisceaux d’électrons : Matériel et méthodes
2.5.2.1 Modélisation
Du fait de la grande divergence des faisceaux d’électrons, un système de collimation sup-
plémentaire est obligatoire en e-RTE : l’applicateur. Il est composé de 3 plateformes évidées
constituant des étages de collimation (voir figure 2.27). La dernière collimation se fait au plus
12. https://www.postersessiononline.eu/173580348_eu/congresos/ESTRO38/aula/-
EP_1788_ESTRO38.pdf
13. La description de l’algorithme est détaillée en annexe A
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proche de l’entrée du faisceau dans le patient avec l’insert (à 5 cm de la peau). Il est composé
de cerrobend (un alliage d’étain et de bismuth), d’une épaisseur de 15 mm. Il peut être de
forme simple, rectangulaire, circulaire (voir a. figure 2.27) ou de forme complexe après un
moulage personnalisé pour s’adapter à la forme de la zone à irradier (voir c. figure 2.27 et
figure 2.29).
Figure 2.27 – L’applicateur pour les faisceaux d’électrons. a. Photographie d’un applicateur Varian,
insert carré - b. Positionnement et rôle de l’applicateur c. Insert personnalisé
Les dimensions et les compositions des applicateurs pour les faisceaux de e-RTE fournis
par Varian, ont permis leurs modélisations. Les six tailles d’applicateurs sont modélisées (voir
figure 2.28). Les inserts en cerrobend sont également modélisés pour des formes simples, mais
également complexes (voir figure 2.29). Pour ces derniers, les données géométriques de la forme
de l’insert sont accessibles dans le DICOM RT plan et sont utilisées pour créer un fichier de
stéréolithographie (STL 14) (voir figure 2.30). Les strucutures STL lisibles par GATE sont
affectées d’air pendant les simulations d’e-RTE ; elles constituent ainsi l’ouverture de l’insert.
14. Description d’un objet par sa surface en une série de facettes triangulaires connectées entre elles
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Figure 2.28 – Modélisation des applicateurs pour les faisceaux d’électrons dans GAMMORA. Tailles
d’applicateurs modélisées pour GAMMORA - Pour des tailles maximales de champs
carrés de 6 × 6 cm2 (A6) à 25 × 25 cm2 (A25).
Figure 2.29 – Modélisation des inserts de l’applicateur A10 dans GAMMORA. a. Insert Circulaire
pour un diamètre 10 cm à l’isocentre - b. Insert carré pour un champ de 10 × 10 cm2
à l’isocentre - c. Insert personnalisé.
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Figure 2.30 – Insert personnalisé au format STL. Construction de l’objet STL à partir des données
géométriques du DICOM RT plan pour les inserts personnalisés.
Pour la simulation de faisceaux d’e-RTE, le bloc MLC n’est pas inclus dans le modèle
du TrueBeam (voir figure 2.2). En effet, l’inclusion ou l’omission du MLC, pour tous les ap-
plicateurs et toutes les énergies, crée des variations < 0,5% donc inférieures à l’incertitude
statistique moyenne des simulations [170]. Les incidences des faisceaux d’e-RTE étant ma-
joritairement antérieures et les électrons étant totalement arrêtés par le patient, la table de
radiothérapie n’est pas incluse.
2.5.2.2 Validation en condition de référence
La validation de la modélisation des faisceaux d’e-RTE dans GAMMORA est faite par
comparaison à des mesures expérimentales réalisées dans des conditions de références (dans
l’eau, avec l’applicateur A10 pour un champ de 10 × 10 cm2 à la surface, SSD 100 cm (voir
section 1.4.2) pour quatre des énergies disponibles : 6, 9, 12 et 18 MeV.
Les simulations GAMMORA sont réalisées dans les mêmes conditions avec des voxels de
5×2×5 mm3. Les rendements en profondeur (PDD) sont tracés dans l’axe central du faisceau
et comparés à la mesure. Les profils latéraux de doses (LDP) sont obtenus aux profondeurs
10, 14, 20 et 30 mm pour 6, 9, 12 et 18 MeV, respectivement. Pour les différentes courbes,
une comparaison est réalisée avec un gamma index 1D global avec des critères de 2%/2 mm.
De plus, pour les PDD, nous comparons les profondeurs caractéristiques mesurées et cal-
culées (R100, R80, R50 et R20 ; voir figure 2.31). Pour les LDP, les tailles de champs, pénombres
(distance entre R80 et R20) mesurées et simulées sont également comparées.
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Figure 2.31 – Rendement en profondeur caractéristique d’un faisceau d’électrons. R100, R80, R50 sont
respectivement les profondeurs du dépôt de 100%, 80% et 50% de la dose maximale.
2.5.2.3 Évaluation pour des cas complexes
Dans le cadre de cette étude, nous avons comparé les performances d’eMC et de GAM-
MORA, à des mesures faites avec des films Gafchromic EBT3 (Ashland ISP, Wayne, NJ), pour
des cas complexes. Ces cas incluent des hétérogénéités (poumon, os) et une surface irrégulière
(marche). Ils ont été modélisés par les fantômes présentés par la figure 2.32.
Ces fantômes sont composés d’un assemblage de plaques de RW3 (équivalent eau). Une
hétérogénéité de 1 cm d’épaisseur est introduite à une profondeur de 1 cm, sur la moitié du
champ, avec une plaque de gammex-os (SB3, Gammex, RMI-450, Wisconsin ; ρ = 1, 82g/cm3)
ou de gammex-poumon (LN300, Gammex, RMI-455, Wisconsin ; ρ = 0, 26g/cm3). Pour mo-
déliser une irrégularité de surface, une marche de RW3 a été créée à 2 cm de l’axe central du
faisceau (SSD au centre du faisceau = 102 cm). Dans les deux cas, les films EBT3 sont placés
à l’interface et à distance de la complexité (profondeurs précisées sur la figure 2.32).
Les LDP mesurés et calculés (par eMC et GATE) sont comparés avec un gamma index
1D global pour des critères de 3%/3 mm avec un seuil > 10% de Dmax.
Pour cette étude, les simulations GAMMORA sont faites pour trois résolutions différentes :
0, 5 × 0, 5 × 0, 5 mm3, 1 × 1 × 1 mm3 et 2, 5 × 2, 5 × 2, 5 mm3. L’influence de la résolution sur
les résultats obtenus est évaluée. L’étude est réalisée avec deux sets de mesures distincts (A
et B). Les résultats de ces travaux sont présentés dans la section 2.5.3.1.
Enfin, une comparaison pour un faisceaux cliniques d’e-RTE à été réalisée, elle est pré-
sentée dans le chapitre 5.
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Figure 2.32 – Fantômes avec compléxité pour étude des faisceaux d’électrons. À gauche fantôme avec
hétérogénéité : gammex-os (SB3, Gammex, RMI-450, Wisconsin ; ρ = 1, 82g/cm3) ou
gammex-poumon (LN300, Gammex, RMI-455, Wisconsin ; ρ = 0, 26g/cm3). À droite
irrégularité de surface.
2.5.3 Faisceaux d’électrons : Résultats
2.5.3.1 Validation en condition de référence
Les résultats de validation de la modélisation des faisceaux d’électrons sur GAMMORA
sont reportés par les figures suivantes :
— la comparaison des LDP mesurés et simulés dans les conditions de référence (voir section
1.4.2) pour les énergies 6 et 9 MeV par la figure 2.33 et pour les énergies 12 et 18 MeV
par la figure 2.34. Les gamma index sont également reportés sur la figure.
— la comparaison des PDD mesurés et simulés dans les conditions de référence (voir section
1.4.2) sont reportés figure 2.35. Les gamma index sont donnés sur la figure 2.36.
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Figure 2.35 – Rendement en profondeur pour les énergies 6, 9, 12 et 18 MeV. Mesurés et simulés
dans l’eau pour une SSD 100 cm et un champ de 10 × 10 cm2.
Figure 2.36 – Gamma index global 1D 2%/1mm pour les rendements en profondeur des énergies 6,
9, 12 et 18 MeV (voir figure 2.35).
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Ecart relatifs (%)
R100 R80 R50 R20
6 MeV -0,022 1,75 1,76 0,77
9 MeV 7,35 0,41 1,49 1,39
12 MeV 0,12 0,43 0,90 0,75
18 MeV 2,0 0,35 0,27 -0,06
Table 2.3 – Écarts relatifs des profondeurs caractéristiques mesurées et simulées de faisceaux d’élec-








6 MeV 1,39 0,62 3,73
9 MeV 1,44 0,09 2,92
12 MeV 1,65 0,97 0,66
18 MeV 1,70 1,55 1,85
Table 2.4 – Écarts relatifs des tailles de champs et pénombres mesurées et simulées de faisceaux
d’électrons pour les énergies 6, 9, 12 et 18 MeV. Données calculées à partir des profils de








6 MeV 1,23 2,86 1,25
9 MeV 1,36 1,76 1,58
12 MeV 1,65 1,68 5,17
18 MeV 1,70 0,05 0,72
Table 2.5 – Écarts relatifs des tailles de champs et pénombres mesurées et simulées de faisceaux
d’électrons pour les énergies 6, 9, 12 et 18 MeV. Données calculées à partir des profils de
dose inplane (voir figure 2.33 et 2.34).
2.5.3.2 Évaluation pour des cas complexes
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Figure 2.38 – Profils de dose latéraux mesurés (film) et simulés (Gate et eMC) pour des fantômes
avec complexité pour l’énergie 9 MeV. Pour les fantômes à hétérogénéités depth 1 et
depth 2 sont respectivement de 20 et 25 mm. Pour le fantôme avec irrégularité de
surface depth 1 et depth 2 sont respectivement de 25 et 30 mm (voir figure 2.32). Set
de mesure B.
Figure 2.39 – Profils de dose latéraux mesurés (film) et simulés (Gate et eMC) pour des fantômes
avec complexité pour l’énergie 12 MeV. Pour les fantômes à hétérogénéités depth 1
et depth 2 sont respectivement de 20 et 25 mm. Pour le fantôme avec irrégularité de
surface depth 1 et depth 2 sont respectivement de 25 et 30 mm (voir figure 2.32). Set
de mesure B.
100 Chapitre 2. Description de GAMMORA
Figure 2.40 – Graphique récapitulatif des GIPR globaux 1D 3%/3mm, pour les profils de dose réa-
lisés dans les fantômes avec complexité pour le set de mesure B. Les profils simulés à
deux profondeurs (voir figure 2.32) pour 3 résolutions spatiales (0,5, 1,0 et 2,5 mm),
dans la direction du faisceau, sont comparés à des mesures sur films.
Figure 2.41 – Graphique récapitulatif des GIPR globaux 1D 3%/3mm, pour les profils de dose réa-
lisés dans les fantômes avec complexité pour le set de mesure A. Les profils simulés à
deux profondeurs (voir figure 2.32) pour 3 résolutions spatiales (0,5, 1,0 et 2,5 mm),
dans la direction du faisceau, sont comparés à des mesures sur films.
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2.5.4 Faisceaux d’électrons : Discussion et conclusion
La validation de GAMMORA est faite en dosimétrie relative dans les conditions de réfé-
rence (voir section 1.4.2) . En effet les PDD sont normalisés à la dose maximale Dmax et les
LDP sont normalisés sur l’axe central du faisceau. Le mode de report de dose de GAMMORA
est Dm.
La comparaison des LDP mesurés et simulés par GAMMORA dans les conditions de
référence sont présentés par la figure 2.33 pour les énergies 6 et 9 MeV, puis la figure 2.34
pour les énergies 12 et 18 MeV. Les gamma index 15 sont également reportés sur ces figures.
Pour toutes les énergies et pour tous les profils inplane et crossplane, les taux de réussite
du gamma index global 1D (GIPR) pour des critères de 2%/2 mm sont de 100%.
La comparaison des PDD mesurés et simulés dans les conditions de référence est reportée
figure 2.35. Les résultats du gamma index global 1D pour des critère 2%/1 mm sont donnés
sur la figure 2.36. Les GIPR sont de 98,1 100,0 100,0 et 99,4 pour les énergies 6, 9, 12 et 18
MeV, respectivement. Les écarts relatifs des profondeurs caractéristiques calculées pour les
PDD mesurés et simulés sont en accord dans les 2% ; sauf dans le cas de R100 pour 9 MeV avec
un écart de 7% (voir tableau 2.3). Nous noterons que la détermination du R100 est sujette à
une assez grande incertitude du fait de l’aspect aplati des PDD pour les électrons.
Les écarts relatifs en taille de champs sont toujours inférieurs à 2% (voir tableaux 2.3 et
2.4).
La modélisation des faisceaux d’électrons dans GAMMORA est donc validée dans les
conditions de référence.
L’étude de GAMMORA et eMC pour des cas complexes est également réalisée en dosimé-
trie relative. Les LDP sont normalisés dans leurs régions homogènes équivalentes eau (RW3).
Le mode de report de dose de GAMMORA et eMC est Dm.
Pour le set de mesure A, les LDP des figures 2.37, 2.38 et 2.39 sont obtenus respectivement
pour les énergies 6, 9 et 12 MeV pour les fantômes présentés figure 2.32. Ces LDP montrent
que, au contact ou à distance des complexités (hétérogénéité de poumons ou d’os et irrégularité
de surface) les simulations GAMMORA sont plus en accord avec les mesures que eMC.
Les GIPR globaux 1D 3%/3 mm pour ces LDP sont présentés par la figure 2.40 pour
trois résolutions de GAMMORA. Les résultats montrent que GAMMORA est toujours plus
conforme à la mesure qu’eMC à résolution équivalente (2, 53 mm3) sauf dans un cas à distance
de l’os pour une énergie de 9 MeV. Si la résolution de GAMMORA est augmentée à 0, 53 mm3
les GIPR de notre modèle MC sont meilleurs. Les tendances observées sont confirmées par un
deuxième set de mesure dont les résultats sont présentés figure 2.41. Une résolution plus fine
pour eMC n’a pas été évaluée car celle de 2, 53 mm3 est classiquement utilisée en clinique.
15. Une description détaillée du gamma index est donnée en annexe B
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Les résultats des GIPR de GAMMORA et eMC sont moins bons pour les énergie 6 et
9 MeV que 12 et 18 MeV. Ceci s’explique par le fait que pour ces énergies, l’atténuation
du faisceau est plus rapide. Les distances d’atténuation calculées sur les PDD de validation
(distance entre R20 et R80) sont respectivement de 8, 10, 14 et 23 mm pour 6, 9, 12 et 18 MeV.
La littérature précise que la résolution du calcul doit être au maximum égale à un dixième de
cette distance d’atténuation [162]. Ceci est confirmé par nos résultats.
2.6 Table de radiothérapie
2.6.1 Table de radiothérapie : Introduction
Pour les traitements de X-RTE, et tout particulièrement pour l’arc thérapie (avec angles
d’incidences postérieurs), il est nécessaire de modéliser la table de traitement. En effet, si
l’atténuation de celle-ci n’est pas incluse dans le calcul de la dose en VMAT, des écarts de
plus de 3% sont observés par rapport à la mesure dans certaines conditions d’irradiation [201].
Pour modéliser la table, les données géométriques sont extraites des DICOM RT struct
pour générer un fichier STL (voir figure 2.42) grâce un code Python. Les positions de la table
pour la simulation sont également tirées des données DICOM (RT plan). Le modèle de la table
est constitué de deux parties distinctes : interne et externe. La partie externe est une couche
de 4 mm d’épaisseur à laquelle on assigne une masse volumique uniforme de 0,26 g/cm3 (en
noir sur la figure 2.42). La couche interne est approximée à de l’air. Les compositions sont
tirées de la publication de Zhang et al. montrant que celles-ci modélisent mieux l’atténuation
réelle par rapport à un autre modèle plus complexe [234].
Figure 2.42 – Modélisation de la table de radiothérapie (STL). a. Coupe axiale de la table - b.
Visualisation de la table en entier.
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2.6.2 Table de radiothérapie : Matériel et méthodes
Pour valider et évaluer la modélisation de la table de radiothérapie, quatre traitements
de SBRT pulmonaires avec un arc passant par la table sont simulés à l’aide de GAMMORA
(simulations avec et sans la table). Les résultats des simulations sont ensuite comparés entre
eux et à des mesures effectuées avec l’Octavus 4D (voir section 1.4.3.3). Des GIPR 3D globaux
avec pour critères 2%/2 mm et 3%/3 mm pour les voxels supérieurs à 10% de la Dmax sont
utilisés. De plus, les profils de dose (inplane et crossplane) ainsi qu’un rendement en profondeur
sont présentés.
2.6.3 Table de radiothérapie : Résultats
GIPR 2%/1mm GIPR 3%/3mm
Patient Gatewithcouch vs. Gatewithoutcouch Gatewithcouch vs. Measurewithcouch Gatewithoutcouch vs. Measurewithcouch
1 99.3 99.0 99.1
2 99.0 99.8 99.3
3 98.6 98.7 98.1
4 99.0 99.5 99.5
Mean 98.97 99.25 99.0
Table 2.6 – Tableau des GIPR pour comparaison de simulations de traitements de SBRT pulmonaires
faits avec et sans la table. Un gamma index global 3D est utilisé. La mesure est réalisée
avec le fantôme Octavus.
Figure 2.43 – Rendements en profondeur et profils de dose mesurés avec la table et simulés avec et
sans table dans l’Octavius 4D (équivalent eau), pour le cas du patient 3. Les résolutions
des simulations GATE et des mesures sont respectivement de 1,25 mm3 et 2,5 mm3.
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User time computation (min)





Mean 31 min 16 min
Table 2.7 – Tableau des temps de simulation avec et sans table pour un splitting de 500.
2.6.4 Table de radiothérapie : Discussion et conclusion
Pour les quatre faisceaux de SBRT (d’énergie nominale 6XFFF) testés avec et sans table,
le tableau 2.6 nous montre que :
- les simulations GATE avec et sans table peuvent être considérées comme similaires. En
effet, le GIPR 3D global 2%/1 mm moyen qui compare les deux types de simulation est
de 98,97%. Les différences sont donc de l’ordre des incertitudes statistiques (toujours
inférieurs à 1,5% dans le volume d’intérêt).
- les GIPR 3D globaux 3%/3 mm moyen entre les simulations (avec et sans table) et les
mesures réalisées avec l’Octavus sur la table de radiothérapie sont respectivement de
99,25% et 99,00%.
La figure 2.43 présentant les LDP (inplane et crossplane) et le PDD de la mesure et des
simulations avec et sans table pour le cas du patient 3 confirme la similitude des deux types de
simulation. Par ailleurs, il peut être noté le très bon accord entre notre modèle et les mesures.
Au vue de ces données et en prenant en compte les temps de calcul reportés dans le
tableau 2.7, le reste des simulations présentées dans ces travaux sont faites sans la table de
radiothérapie. En effet, un gain de 50% en temps de simulation est observé sans la table de
radiothérapie pour ces cas de validation.
Il faut remarquer que dans la littérature, deux articles reportent l’atténuation de la table
en fonction de l’angle du bras. Une première étude rapporte une atténuation plus importante
de la table mais pour un accélérateur Elekta[234]. Teke et al. évaluent quant à eux la même
table Varian que celle présentée ici. L’erreur commise par une mauvaise prise en compte de la
table était limitée à certains angles de bras critiques (autour de 120 degrés) [201]. L’utilisation
d’arc complet (tout autour du patient) limite cette erreur. La prise en compte de la table pour
GAMMORA devra être réservée à des champs statiques ou des arcs partiels postérieurs.
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2.7 EPID
2.7.1 EPID : Introduction
L’EPID 16 est un imageur embarqué sur l’accélérateur de RTE. Initialement conçu pour
vérifier le positionnement du patient à chaque séance, son usage a été détourné pour réaliser de
la dosimétrie pré-traitement (non-transit) et in-vivo (transit). Pour cela, une caractérisation
de la réponse dosimétrique de l’EPID à été faite pour l’EPID aS1000 (Varian) équipant les
TrueBeam de l’IUCT dans des conditions de SBRT [14].
L’EPID a également été intégré à GAMMORA. En effet, la simulation MC d’images
dosimétriques acquises par l’EPID permet de fournir des images de référence pour la validation
d’un contrôle dosimétrique pré-traitement ou in-vivo.
2.7.2 EPID : Modélisation
L’EPID est modélisé comme une superposition de 14 couches de différents matériaux
d’épaisseurs variables. Le cache plastique et le bras ne sont pas considérés. Le scintillateur
de l’EPID est composé d’oxysulfite de gadolinium dopé au terbium (Gd202S : Tb - Gadox).
Le signal de l’EPID étant proportionnel à l’énergie déposée dans cette couche [11] c’est dans
celle-ci qu’est enregistrée la dose absorbée.
Figure 2.44 – Représentation schématique de la modélisation de l’EPID dans GAMMORA.
2.7.3 EPID : Résultats de validation
Les résultats présentés sont tirés du travail de Barbeiro et al., (voir annexe E) [13].
Une validation de la modélisation a été réalisée en comparant les résultats des simulations
MC aux images dosimétriques de l’EPID obtenues pour des conditions simples (faisceaux
statiques, champs carrés). Ensuite, un traitement de SBRT VMAT virtuel a été créé et délivré
(métastase vertébrale) sur le fantôme anthropomorphique imprimé en 3D : PseudoPatient 17
(RTsafe). Les images dosimétriques de l’EPID acquises in-vivo on été comparées avec les
résultats MC obtenus avec simulations en transit du CT du PseudoPatient.
16. En anglais : Electronic Portal Imaging Device
17. voir https://rt-safe.com/
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Figure 2.46 – Résultats de validation de la modélisation de l’EPID dans GAMMORA. Cas d’un
traitement de SBRT VMAT sur fantôme anthropomorphique. Comparaison des images
MC cumulées sur tous les control points (CP) à celles de l’EPID acquises en mode
continu (cumul des frames sur tous les CP). Distance source-EPID : 150 cm. Taille
des voxels MC de 0, 8 × 0, 52 × 0, 8 mm3. Taille des pixels de l’EPID : 0, 39 × 0, 39
mm2. Incertitudes statistiques relatives MC inférieures à 1% dans le champ [13].
La figure 2.45 montre que les différences entre les images EPID GAMMORA et celles
mesurées sont de l’ordre de 1% dans le champ d’irradiation. Des écarts plus importants allant
jusqu’à 14% dans les zones de pénombres à fort gradient de dose sont observées pour le champ
10 × 10 cm2. La figure 2.46 montre que les accords entre simulation et mesure sont très bons
pour le test de simulation in-vivo en transit sur le fantôme anthropomorphique avec un GIPR
2D 3%/3 mm (> 15% de Dmax) de 98%.
GAMMORA est validé pour la simulation d’images dosimétriques de l’EPID dans le cas
de faisceaux SBRT.
2.8 Le package GAMMORA
Comme il a été décrit, le package GAMMORA contient la modélisation complète du
TrueBeam et un programme Python permettant de générer les macros d’entrées pour GATE
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à partir des données DICOM du patient. Cette section s’attache à décrire l’implémentation,
l’utilisation et les apports de ce script Python.
2.8.1 Données DICOM
DICOM 18 (voir https://www.dicomstandard.org/ ) désigne un standard pour la gestion
de fichiers numériques issus initialement de l’imagerie médicale. Ce standard a été créé en
1985 par l’ACR et la NEMA, pour normaliser le transfert d’images et d’informations entre
différents fournisseurs dans la période de l’avènement du TDM. En plus du format de fichier,
ce standard définit un protocole de transmission des données basé sur TCP/IP. De nos jours,
ce format est le plus largement utilisé et déployé par les constructeurs : des appareil d’imagerie
à ceux de radiothérapie en passant par ceux d’ophtalmologie ou de dentisterie.
Le format permet de grouper des informations de types différents sous forme de dataset
(voir figure 2.47). Ceux-ci sont classés en une suite de champs et de sous-champs. Chaque
champ est défini par une étiquette tag, une représentant le typage de données associées au
champ (ex. date, decimal string, float string), une longeur de valeur (ex. 16 bytes) et la
valeur en question. Chaque champ est accessible grâce au tag qui est représenté sous forme
hexadécimale. Il est ensuite possible de naviguer dans le DICOM en suivant son arborescence.
Figure 2.47 – Visualisation de quelques champs pour un DICOM RT plan et de l’organisation en
arborescence (voir https://dicom.innolitics.com/ciods/cr-image).
Toute les informations nécessaires à l’élaboration d’une simulation MC pour un traitement
de RTE sont disponibles dans les données DICOM : RT plan, RT strut et RT dose. Cependant
18. En anglais : Digital Imaging and Communication in Medicine
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ces fichiers sont difficilement manipulables sans utiliser les logiciels constructeurs. Pour créer
nos simulations, nous avons donc implémenté un programme permettant de récupérer et de
traiter toutes ces informations.
2.8.2 Le programme Python
Notre programme Python permet de parcourir automatiquement des données DICOM et
de récupérer toutes les variables nécessaires pour créer les macros GATE. En sachant que
pour un plan VMAT classique il y a 190 points de contrôle avec chacun 120 positions de
lames du MLC (soit 22800 positions), il était donc indispensable d’automatiser cette étape
pour une application à des cas cliniques. Les données suivantes sont récupérées :
— DICOM RT plan :
– le type d’irradiation (statique ou dynamique)
– l’énergie nominale du faisceau
– la position de l’isocentre
– le nombre de faisceaux
– le nombre de fractions
– le nombre d’unités moniteur par fraction
– le dose par fraction
– le nombre de points de contrôle
– l’applicateur (si électrons)
– l’insert (si électrons)
– les données géométriques de l’insert (si électrons avec insert personnalisé)
– la direction de rotation du bras (si VMAT)
– la position du bras à chaque point de contrôle
– la position des mâchoires à chaque point de contrôle
– la position des lames du MLC à chaque point de contrôle
– le débit de dose à chaque point de contrôle
— DICOM CT
- la taille de l’image
- la résolution de l’image
- la matrice des voxels de l’image
— DICOM RT dose
- la taille de l’image
- la résolution de l’image
— DICOM RT struct
- la position de la table de radiothérapie
- les données géométriques de la table de radiothérapie
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Le projet GAMMORA a été conçu en orienté-objet pour en donner une meilleure visibilité
et faciliter sa maintenance ainsi que son développement (ajout de nouvelles fonctions ou
classes).
GAMMORA est composé de 5 classes qui s’articulent selon l’architecture présentée par la
figure 2.48.
Pour faire une simulation, l’utilisateur entre ses paramètres en éditant un fichier texte de
configuration ; celui-ci est donné en entrée à la classe GammoraStudy qui crée un objet d’étude
et l’envoie à la classe GammoraBeam. Cette dernière est centrale dans l’architecture, elle
calcule tous les paramètres nécessaires à la simulation pour chaque faisceau à simuler. Elle crée
ainsi un objet Beam ayant pour attribut tous les paramètres de la simulation (ex. utilisation de
visualisation (bool), utilisation du MLC (bool), séquence du MLC (numpy array 2D)). Selon
le mode utilisé, la classe GammoraBeam fait appel aux classes interagissant avec les données
DICOM. D’une part, GammoraPatient permet de lire les informations nécessaires dans le RT
plan et de les compiler en un objet Patient nécéssaire à la construction d’un Beam. D’autre
part, GammoraImages lit le DICOM CT, le redimensionnne (cropping) et le convertit en fichier
.mhd/.raw. L’objet Beam est alors envoyé à la classe GammoraManualBeamGenerator ou
GammoraPatientBeamGenerator. Ces classes vont écrire les macros adaptées aux simulations
et au support de calcul.
Figure 2.48 – Schéma de l’architecture de GAMMORA.
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2.8.2.1 Paramètres utilisateur
GAMMORA peut fonctionner selon deux modes : le mode patient et le mode manuel. Ces
deux modes d’utilisation ne sont pas perméables et peuvent être combinés pour la création
de simulations hybrides adaptées aux besoins de l’utilisateur (voir figure 2.49).
Les interactions de l’utilisateur avec GAMMORA se font par le biais d’un fichier texte de
configuration et d’une tool box.
Le fichier de configuration permet de définir les paramètres suivants :
– le nom de la simulation
– l’utilisation de la visualisation
– le type de visualisation
– le fichier de physics list utilisé
– la génération de simulations pour la création de PHSP secondaire (head simulation, voir
figure 2.3)
– la génération de simulations pour le dépôt de dose absorbée dans le patient/fantôme
(patient simulation, voir figure 2.3)
– le splitting
– le type de splitting (voir section 2.8.2.2)
– la position initiale du bras
– la position finale du bras
– le sens de rotation
– la rotation du collimateur
– la position des mâchoires
– l’utilisation du MLC et sa position
– le fantôme utilisé
– le type des PHSP secondaires (IAEA, root)
– l’actor utilisé pour le calcul de la dose absorbée (taille et résolution)
– le type de source (IAEA, root, npy, gaga-phsp)
– l’énergie nominale (6XFF, 6XFFF, 10XFF, 10XFFF, 6 MeV, 9 MeV, 12 MeV, 18 MeV)
– le nombre total de particules
– le recyclage utilisé
– le support de calcul (local ou HPC 19)
La tool Box contient des données pour la génération des macros comme : les templates,
les générateurs de particules gaga-phsp, le nombre de particules de chaque PHSP Varian. Si
19. En anglais : High Performance Computing
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l’utilisateur crée ses propres géométries, ses actors ou ses fantômes, il peut les stocker dans
cette tool box pour les intégrer ensuite aux simulations.
Figure 2.49 – Modes d’utilisation de GAMMORA
2.8.2.2 Fonctionnalités
Le cropping automatique : pour utiliser le DICOM CT dans GATE il est préférable
de redimensionner l’image. En effet, en retirant les voxels d’air autour du patient le temps
de calcul est réduit car la taille de l’image l’est aussi. Par ailleurs la tête du linac dans
GAMMORA est contenue dans une grande box qui, en rotation, peut toucher les coins de
l’image (et ces overlaps sont interdits dans Geant4, ils créent une erreur).
Pour automatiser le procédé nous utilisons une fonction qui redimenssione l’image à partir
des UH cumulés sur les deux axes x et y (voir figure 2.50).
Figure 2.50 – Fonction de cropping automatique du DICOM CT dans GAMMORA.
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La modulation du débit de dose : pour les traitements d’IMRT, une modulation du
débit de dose délivré par l’accélérateur est appliquée. Pour simuler correctement ces faisceaux
avec GAMMORA il est indispensable de la prendre en compte. La fraction d’UM délivrées à
chaque CPI 20 est reportée dans dicom RT plan, par le champ Cumulative Meterset Weight
(CMW ). A partir de CMW , il est possible de calculer un coefficient F Ḋn de modulation
d’intensité au CPI n selon :
F Ḋn = (CMWn − CMWn−1) × N (2.1)
Avec, CMWn et CMWn−1 les Cumulative Meterset Weight aux CPI n et n − 1 et N le
nombre de CPI.




× F Ḋn (2.2)
Où Nparttot représente le nombre total de particules à simuler pour le faisceau (arc entier)
et N le nombre de CPI.
Figure 2.51 – Exemple de calcul de F Ḋn pour un faisceau de traitement avec modulation d’intensité
(en bleu). Les CMW sont reportés en orange.
Le splitting : pour accélérer les temps de calcul, il est nécessaire de réaliser les simulations
en embarassingly parrallel. Le nombre total de particules à simuler est ainsi réparti sur un
nombre n de CPU 21, ce qui divise le temps de calcul d’un facteur n. Dans GAMMORA, nous
avons implémenté deux types splitting (voir figure 2.52).
Pour la méthode de dynamic splitting, la totalité d’un arc est simulée dans chaque job
(1 job = 1 CPU). Ce mode n’est possible qu’avec la création de PHSP secondaires Root car
il utilise les fonctions genericMoves de GATE. Ce mode génère plus rapidement des macros
plus légères car les positions de MLC ne sont calculées qu’une seule fois pour l’arc et un seul
20. En anglais : Control Point Index
21. En anglais : Central Processing Unit
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fichier est utilisé. Pour les simulations cliniques ce mode de splitting est utilisé.
La méthode de static splitting, crée un job par point de contrôle (CPI) d’un arc de
traitement. Si le nombre de jobs est supérieur au nombre de CPI, alors des CPI virtuels sont
créés. Pour ceux-ci, tous les paramètres variables sont obtenus par interpolation linéaire des
vrais CPI (angle du bras, position des mâchoires, position des lames du MLC, débit de dose).
Cette méthode a été utilisée pour l’étude de l’effet interplay.
Pour les deux techniques de splitting, le nombre total de particules simulé et la méthode
de récupération des résultats sont similaires.
Figure 2.52 – Méthodes de splitting de GAMMORA : schéma simplifié pour un arc avec 4 points de
contrôle pour un splitting de n = 4 ou n = 7. Une simulation = Un job = Un carré.
Récupération des résultats : les simulations étant parallélisées, il est nécésaire de fusion-
ner les résultats des différents jobs (« merging »). Pour obtenir la distribution de dose totale





Avec M le nombre de jobs et dj la matrice de distribution de dose absorbée du job j.
Les jobs j étant indépendants les uns des autres (pas de terme de covariance), il est possible
de propager les incertitudes statistiques des simulations, avec une moyenne quadratique selon :





Avec M le nombre de jobs et sdj ,j la distribution d’incertitude statistique sur la matrice
dose absorbée du job j.
Conversion en dose absolue : La comparaison des résultats de simulations MC à des me-
sures nécessite une conversion en dose absolue [20]. En effet, le nombre de particules simulées
en MC est bien inférieur au nombre réel de photons.
En clinique, le débit de dose du TrueBeam est paramétré pour délivrer un débit de dose de
réfèrence de Drefmeasured = 0.01 Gy.MU
−1 dans les conditions de références (voir section 1.4.2).
Une simulation GATE réalisée pour les mêmes conditions donne un débit de dose moyen par
particule simulée Drefgate en Gy.part−1.






Aussi, une distribution de dose obtenue avec GATE (Dgate) hors des conditions de ré-
férences, pour un nombre d’UM connu(MU) et un nombre de particules simulés Npartsimulated,
peut être convertie en distribution de dose absolue (Dabsgate) par l’équation 2.6 :




Où UM est extrait du DICOM RT plan, Fs est le facteur de conversion et R le coefficient
de recyclage des particules utilisées.
Interface graphique : une GUI 22 pour faciliter l’utilisation de GAMMMORA, est en
cours de développement. Celle-ci n’étant pas encore totalement opérationnelle, elle n’a pas
été utilisée pour générer les simulations de nos travaux.
22. En anglais : Graphic User Interface
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Figure 2.53 – Capture d’écran de l’interface graphique de GAMMORA (en cours de développement).
2.9 Les ressources de calcul
Comme il a été dit, pour obtenir des temps raisonnables de calcul il est indispensable de
paralléliser les simulations, et donc de disposer de ressources de calculs adaptées.
Initialement, au sein de notre équipe nos simulations étaient réalisées sur un cluster maison
composé de 26 iMacs en réseau (1 master et 25 slave). Nous disposions alors de 100 CPUs. Pour
avoir un environnement propre, contrôlé et sécurisé pour chaque job, les simulations étaient
exécutées à l’intérieur de conteneur Docker 23. Nous utilisions HTCondor 24 pour la gestion
des jobs (surveillance et allocation des ressources, file d’attente et schéma de priorité). Les
performances de ce cluster maison sont suffisantes pour du développement, mais pas pour de
la production. De plus, le maintien d’une telle installation demande beaucoup d’investissement
en terme de temps.
Dans le cadre de cette thèse, en répondant à un appel à projet, nous avons pu obtenir un
partenariat avec le mésocentre de calcul régional CALMIP 25 dont le super calculateur appelé
Olympe permet 1,365 Pflops/s. Il est composé de 374 noeuds de calcul (avec 36 coeurs/noeud)
soit un total de 13464 coeurs (Intel Skylake 6140 à 2,3 GHz), mais également de 48 cartes
GPU 26 Nvidia V100 Volta. La mémoire vive totale est de 76 To ainsi que de 1500 To (Lustre)
d’espace disque temporaire disponibles avec un débit de lecture/écriture de 40 Go/s. Pour le
stockage permanent 60 To (NFS) sont proposés.
23. Voir la page web Docker : https://www.docker.com/
24. Voir la page web HTCondor : https://research.cs.wisc.edu/htcondor/
25. Voir la page web CALMIP : https://www.calmip.univ-toulouse.fr/
26. En anglais : Graphic Processing Unit
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Pour les travaux réalisés au cours de cette thèse, nous avons optimisé la compilation de
Geant4 en prenant en compte l’architecture des processeurs de CALMIP (skylake-avx512).
Une évaluation de la compilation avec et sans optimisation est réalisée pour 10 simulations
faites dans des conditions simples (faisceau de photons dans les conditions de référence sur un
fantôme d’eau) pour 1 × 106 particules. A partir des résultats de cette comparaison présentée
figure 2.54, nous estimons un gain moyen de 5% sur nos temps de simulations. Celui-ci n’est
pas négligeable, car sur le dernier volume d’heures attribué à notre équipe (600000 h) il
représente un gain de 30000 h de calcul.
Figure 2.54 – Comparaison des temps de calcul avec et sans optimisation de la compilation de Geant4
pour l’achitecture skylake-avx512. Pour un faisceau 1×106 photons dans les conditions
de référence
L’utilisation de CALMIP a donné une toute autre dimension au projet. En effet, en dis-
posant d’un vrai cluster de calcul et d’un service de support, notre équipe de recherche a pu
réaliser près d’un million d’heures (114 ans) de calcul en 2 ans. D’une part, le développement
(debug des simulations MC) se retrouve accéléré car les résultats de simulations tests sont
accessibles rapidement, contrairement aux dizaines d’heures sur le cluster maison. D’autre
part, une production en quantité est réalisable, ce qui nous permet de tirer des conclusions
statistiques sur nos résultats.
GAMMORA peut générer des macros GATE pour des simulations en local ou spécifi-
quement adaptées à l’architecture de CALMIP. Sur Olympe, l’ordonnancement des tâches
est assuré par la solution SLURM 27 ; ainsi pour chaque faisceau simulé, un batch SLURM
est créé. Ce fichier texte contient toutes les informations relatives aux ressources demandées
(nombre de noeuds, nombre de coeurs, temps de calcul estimé ...) et les tâches à exécuter.
Comme ce gestionnaire est deployé sur la majorité des super-calculateurs, GAMMORA peut
donc être utilisé sur d’autres ressources que CALMIP. De plus, pour faciliter l’adaptation à
l’architecture d’autres HPC, les variables d’environnements (chemin d’accès absolu des ma-
cros) sont modifiables en changeant simplement les paramètres par défaut de GAMMMORA.
27. Simple Linux Utility for Resource Management (voir https://slurm.schedmd.com/documentation.html)
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2.10 Conclusion
Dans ce chapitre, la validation de chaque élément de la modélisation du TrueBeam sont
présentés indépendamment et nous pouvons retenir plus spécifiquement des travaux réalisés
que :
— Pour permettre d’éviter d’utiliser des fichiers PHSP volumineux et faciliter le déploie-
ment de la solution GAMMORA, un générateur de particules a été créé et validé à
partir d’un apprentissage profond (GAN) fait sur les PHSP TrueBeam constructeurs.
— Tous les applicateurs (électrons) disponibles on été modélisés et que toutes les formes
de champs peuvent être simulées : simples ou personnalisées.
— Les faisceaux d’électrons ont été validés dans des conditions de référence pour 4 énergies
6, 9, 12 et 18 MeV avec des GPIR 1D toujours supérieurs ou égaux à 100% et 98% pour
les LDP et PDD, respectivement. Mais également que les performances de GAMMORA
dans des conditions complexes (hétérogénéité et irrégularité de surface) sont supérieures
ou équivalentes à l’algorithme utilisé en routine clinique eMC.
— La modélisation de la table de radiothérapie a été validée mais qu’elle ne sera pas utilisée
car elle n’affecte pas significativement les distributions de dose tout en augmentant le
temps de simulation. Elle sera réservée pour les champs statiques ou les arcs partiels
postérieurs.
— La modélisation de l’EPID dans GAMMORA est validée pour la simulation d’images
dosimétriques dans le cas de faisceaux de SBRT.
— Un programme Python a été créé. Celui-ci permet, soit de créer des simulations MC
manuellement, soit de générer automatiquement les macros GATE à partir des données
DICOM du patient. Il inclut des fonctionnalités : de redimensionnement automatique
du CT patient, de prise en compte de la modulation du débit de dose, de splitting
suivant deux méthodologies, de merging des résultats, de conversion en dose absolue
ainsi qu’une interface graphique.
— Les calculs MC ont été déployés sur un mésocentre de calcul régional (CALMIP), ce qui
permet d’atteindre des temps de simulations raisonnable compris entre une dizaine de
minutes et 4 heures pour la majorité des faisceaux simulés.
Pour résumer nous avons présenté l’implémentation et la validation d’un nouvel outil MC.
En reprenant la classification proposée par Brualla et al. en 2016 (voir table 1.1 page 60 dans
la section 1.5.6.4) [29], nous pouvons décrire GAMMORA comme : A not self-contained, free,
full general purpose, Monte Carlo (GATE/GEANT4) dose verification system.
Le système comprend :
— la modélisation complète du TrueBeam de Varian incluant la tête de l’accélérateur
(mâchoires, baseplate, mylar, MLC, applicateurs et inserts), la table de traitement,
l’EPID ainsi que les particules sources incidentes sous forme d’un particle gun du type
réseau de neurones (GAN) préalablement entraîné.
2.10. Conclusion 119
— un programme Python permettant de générer automatiquement les macros GATE, éven-
tuellement splittées en de multiples jobs et les fichiers SLURM permettant de les exécuter
sur un super computer.
— des fonctionnalités permettant de récupérer et fusionner (merging) les matrices de dose
et de les exprimer en dose absolue (scaling).
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Étude expérimentale de l’effet
interplay
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Dans les deux chapitres suivants nous présentons deux études réalisées sur l’effet interplay :
une étude expérimentale qui a fait l’objet d’une publication dans le Journal of Applied Clinical
Medical Physics [114], et une une étude avec GAMMORA, qui a été soumise à Physica Medica
et qui a remporté le prix du meilleur article à l’occasion de la Journée annuelle de l’école
doctorale GEET édition 2020. Se référer aux productions scientifiques présentées dans l’annexe
E.
La première partie, basée sur des mesures, nous a permis de répondre aux interrogations
des cliniciens de l’IUCT, à savoir si oui ou non, il était raisonnable d’utiliser la modulation pour
la SBRT de la région thoracique (poumon, foie) en évaluant l’effet interplay dans ces conditions
cliniques spécifiques. Ce travail a été réalisé en partie avec l’aide de Imène Medjahed, au
cours de son stage de Master 2. La seconde partie (voir chapitre 4) basée sur des simulations
GAMMORA incluant les mouvements des cibles, nous a permis d’étudier en profondeur l’effet
interplay (en le séparant du blurring effect), en fonction de différents paramètres (période du
mouvement respiratoire, dose par fraction, etc...) mais également d’évaluer et de valider la
capacité de GAMMORA à prévoir cet effet.
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3.1 Introduction
La précision des traitements de cibles thoraciques en radiothérapie externe (RTE) peut-
être dégradée par le mouvement respiratoire. En effet, la contraction/relaxation du dia-
phragme pendant la respiration entraîne un mouvement de la cage respiratoire et des organes
thoraciques et abdominaux. Ces mouvements qui posent plusieurs problématiques dans le
contexte de la RTE ont été largement étudiés durant les soixante dernières années [220, 104].
Ils sont généralement à l’origine, en respiration libre (FB 1), de déplacements qui vont de 8
à 15 mm [112]. Mais des mouvements de l’ordre de 3 à 4 cm ont déjà été observés pour le
poumon [72], le pancréas [31] et le foie [200]. La majorité des déplacements importants est
obtenue dans la direction Supero-Inferieur (SI) pour des tumeurs des lobes pulmonaires infé-
rieurs. Cependant le mouvement respiratoire étant très patient-dépendant, des cas spécifiques
montrent des particularités. En effet, une étude montre des cas où le déplacement Antéro-
Postérieur (AP) est prépondérant [174]. Une autre présente des résultats où le mouvement
tumoral le plus important n’est pas observé dans le lobe pulmonaire inférieur, mais supérieur
[85]. Les effets des mouvements respiratoires sont multiples. Ils provoquent principalement
des artefacts sur les images de tomodensitométrie (TDM) [168, 192] qui rendent difficile le
contourage des structures d’intérêts (volumes cibles et organes à risque). Il est donc nécessaire
de prendre ces mouvements en compte [104], pour éviter tout écart entre la distribution de
dose prévue et celle effectivement délivrée.
Plusieurs méthodologies et technologies ont été proposées pour traiter les volumes cibles
cliniques (CTV) en mouvement. Elles sont connues depuis plus de 20 ans et n’ont pas beaucoup
changé pendant cette période [112]. Parmi les grandes familles de méthodes, les deux plus
utilisées sont les méthodes basées sur l’inspiration profonde bloquée (DIBH 2) [23] et le volume
cible interne (ITV). Plus récemment, des méthodes de tracking ont été développées. Elles
permettent la synchronisation en temps réel du traitement et du mouvement tumoral [138].
Malgré l’avantage des méthodes de tracking, l’utilisation de celles-ci reste encore marginale.
Avec les méthodes ITV, le traitement peut être administré pendant le cycle respiratoire
(BC 3) complet, ou seulement pendant une fraction de celui-ci en utilisant un substitut externe
(gated radiotherapy). L’ITV est contouré selon le mouvement du CTV, généralement observé
sur un 4D-CT. Cette dernière méthode est particulièrement intéressante pour des techniques
de traitement de stéréotaxie extra-crânienne (SBRT) car les durées de faisceau généralement
longues sont peu compatibles avec un DIBH. Cependant, lorsque la méthode ITV est utilisée,
deux effets peuvent détériorer la distribution de dose prévue : le flou de dose (BE 4) et, si la
fluence est modulée, l’effet d’interplay (IE 5).
Le BE est le simple effet qui détériore la distribution de dose délivrée lorsque la cible se
déplace alors que le calcul est effectué à l’aide d’un CT statique [24].
1. En anglais : Free Breathing
2. En anglais : Deep Inspiration Breath Hold
3. En anglais : Breathing Cycle
4. En anglais : Blurring Effect
5. En anglais : Interplay Effect
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L’IE résulte d’une mauvaise combinaison, fortuite, du mouvement des lames du MLC et
des structures pendant le traitement [110, 230]. Cet effet intervient quand une modulation
de la fluence du faisceau est utilisée, comme pour l’IMRT ou le VMAT avec un mouvement
continu des lames du MLC (voir Figure 3.1).
Figure 3.1 – Représentation de l’effet interplay. Le mouvement respiratoire (déplacement du CTV)
ne coïncide pas avec le mouvement des lames - Le CTV se retrouve toujours caché
derrière une lame sur les 5 temps.
Principalement dû au mouvement respiratoire du patient, il est presque impossible de
prévoir l’IE individuellement. En revanche, de manière générale, il a été montré que l’IE peut
provoquer des points chauds et froids dans le CTV ou les OAR ; ou encore, qu’il est plus
important lorsque le nombre de fractions diminue [98], lorsque la marge PTV diminue [117],
lorsque le nombre d’arcs diminue et lorsque le débit de dose augmente [149]. Récemment, une
étude pointe une réduction significative de D98% dans le CTV jusqu’à -5 % [62] pour une
seule fraction en SBRT par VMAT en FFF. Cette réduction n’étant pas négligeable du point
de vue clinique [61] des recherches sont encore à mener sur l’IE.
Il est possible de l’étudier expérimentalement [98, 59, 43, 42, 148, 149, 165, 36, 140, 109,
114], de manière analytique [25, 116], ou grâce à la simulation [43, 163, 97, 63, 62, 184].
La mesure de l’IE est difficile à mettre en oeuvre et peut ne pas être reproductible. De
plus, l’IE et le BE intervenant simultanément il est difficile d’isoler un effet de l’autre pour
des mouvements complexes (2D-3D). Par ailleurs, pour des géométries et des mouvements
simples, ce phénomène est bien prédit par une convolution de la distribution de dose statique
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avec le motif du BC [63]. Ce calcul n’est possible que si l’environnement entourant le volume
cible de planification (PTV) peut être considéré comme statique du point de vue du faisceau
(par exemple, un arc délivré à un cylindre homogène qui se déplace le long de son axe dans la
direction SI). Sinon, le calcul peut être faussé en raison de changements de géométrie, comme
par exemple la distance de la source surface (SSD).
La méthode de simulation a l’avantage de permettre l’étude de l’IE [62] pour tout type
de plans de traitements et de mouvements respiratoires.
Dans ce chapitre nous proposons une évaluation expérimentale de l’IE grâce à l’utilisation
d’une plateforme de mouvement spécifiquement développée, associée à un fantôme d’assurance
qualité (QA 6). Au chapitre suivant, nous validerons et utiliserons GAMMORA pour quantifier
plus précisément l’IE et le BE.
3.2 Matériel et méthodes
3.2.1 Plateforme de mouvement programmable et fantôme
Une plateforme de mouvement programmable (PMP), avec quatre axes de mouvement
indépendants a été développée par notre équipe en collaboration avec un fabricant local
(PHANTOM 4X, ISP System, Vic en Bigorre, France). Cette PMP permet de réaliser simul-
tanément un mouvement 3D d’un plateau principal capable de déplacer un fantôme de QA, et
le mouvement 1D (AP) d’un petit plateau secondaire pour le marqueur RGSC 7 (figure 3.2).
Les mouvements du plateau principal (carbone) et secondaire peuvent être synchronisés ou
non. Les mouvements pour le plateau principal sont programmés à l’avance, ils peuvent être
simples (courbe sinusoïdale) ou complexes, voire même utiliser les positions pré-enregistrées
d’un mouvement respiratoire clinique.
La PMP pèse 60 kg. Le plateau principal est radio-transparent et peut supporter jusqu’à
35 kg. Le quatrième axe du plateau secondaire (marqueur RGSC) est seulement utilisé pour
l’étude expérimentale, avec une amplitude constante de 20 mm.
3.2.2 Modélisation du mouvement respiratoire
Différents mouvements ont été utilisés en modifiant les paramètres suivants : amplitude,
période, déphasage et forme du cyle. Deux modélisations mathématiques du mouvement respi-
ratoire ont été utilisées : une simple sinusoïde notée SIN et un modèle précédemment publié
CUR [192]. Pour un mouvement donné, le modèle respiratoire est le même appliqué dans
toutes les directions. Des déphasages ont été introduits pour créer des trajectoires cycliques
en 2D ou 3D.
6. En anglais : Quality Assurance
7. En anglais : Revolutionary Gating for SCanners
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Figure 3.2 – Dispositif expérimental pour l’étude de l’IE. La PMP 4X (A) possède 4 axes de mou-
vements indépendants et programmables - Le plateau en carbone (B) est capable d’ef-
fectuer simultanément des mouvements AP, SI et LR - Il peut transporter le fantôme
de PTW Octavius 4D (C) - Le plateau secondaire (dédié au marqueur externe Varian
RGSC) réalise un mouvement vertical (direction AP) (D).
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Où t, ALR,AP,SI , T et φ1,2 sont respectivement le temps, l’amplitude crête à crête la période
et les décalages de phase.
Le mouvement CUR est obtenu en créant une boucle sur la partie entre -T et 0 (voir figure





z = AAP .sin2((e−ln(π+1).
t
T − 1) + φ1)
z = ASI .sin2((e−ln(π+1).
t
T − 1) + φ2)
(3.2)
Où t, ALR,AP,SI , T et φ1,2 sont respectivement le temps, l’amplitude crête à crête, la
période et les décalages de phase. Le mouvement CUR a la particularité d’avoir un rapport
E/I (durée de l’expiration sur la durée d’inspiration) égal à 2, comme la respiration humaine.
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Figure 3.3 – Illustration d’un mouvement respiratoire CUR 3D. Les parties des courbes situées dans
la zone grisée (entre -T et 0 s, voir équation 3.2) en (A) sont répétées pour obtenir le
mouvement respiratoire en (B) - (C) visualisation du mouvement 3D CUR d’amplitudes
respectives 10, 25 et 5 mm en AP, SI et LR pour une période de 5 secondes.
Pour étudier l’effet de la période, les mouvements ont été programmés avec une période
de 3, 5 et 7 secondes. Pour étudier l’effet de l’amplitude, les mouvements ont été programmés
avec une amplitude allant de 5 à 35 mm dans la direction SI, de 0 à 15 mm dans la direction
AP, et de 0 ou 7 mm dans la direction gauche-droite (LR). Au total, 7 mouvements différents
ont été utilisés pour l’étude expérimentale et 60 pour l’étude avec simulation sur GAMMORA.
3.2.3 Créations des plans de traitements
Pour les deux études, Eclipse v13.7 (Varian Medical Systems) a été utilisé pour créer
tous les plans (VMAT et VMAT SBRT). Chaque plan a été réalisé avec un seul arc (de 90◦à
270◦), l’angle du collimateur a été réglé à 0◦. L’effet tongue and groove n’a pas été pris en
compte dans cette étude. La prescription de dose a été normalisée à la médiane du volume
cible. Tous les calculs de doses prévisionnels ont été réalisés sur la géométrie modélisée du
fantôme Octavius 4D (présenté section 1.4.3.3) : un cylindre (diamètre : 32 cm, hauteur : 20
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cm) auquel on assigne une densité homogène (0 HU). Quand les distributions de dose sont
calculées avec Eclipse l’algorithme AAA a été utilisé.
Un CTV sphérique virtuel (diamètre : 2 cm) a été créé au centre du fantôme. La position
initiale de la sphère CTV a été choisie pour être la position médiane des mouvements. Quatre
OAR sphériques (diamètre : 4 cm) sont également créés et placés de manière asymétrique
autour du CTV, pour maximiser l’optimisation de la séquence du MLC de l’arc. Les volumes
cibles (ITV) ont été obtenus en déterminant la position du CTV pendant un BC complet
suivant les différents mouvements choisis (voir figures 3.4 et 3.5). Les volumes PTV ont été
créés en ajoutant une marge de 5 mm aux ITV. Enfin, aucune acquisition de 4D-CT n’a été
réalisée pour ces études.
Un plan de traitement renvoie à une valeur de marge, une dose prescrite, un mouve-
ment et une technique d’irradiation (gating ou respiration libre). Pour les deux études nous
utiliserons donc le formalisme suivant : Mmargin−valueDdose−valueMotionAP −SI−LR(G). Par
exemple, M0D2SIN10−35−7 est une configuration de traitement avec prescription sans marge
(sur l’ITV), pour une dose prescrite de 2 Gy, avec un mouvement SIN 3D d’amplitudes res-
pectives 10, 35 et 7 mm en AP, SI et LR, sans gating. Ou encore M5D11CUR0−25−20G, est
une configuration de traitement avec prescription avec marge de 5 mm sur l’ITV, pour une
dose prescrite de 11 Gy, avec un mouvement CUR 2D d’amplitudes respectives 25 et 20 mm
en SI et LR, avec utilisation du gating respiratoire.
Figure 3.4 – Image en beam’s eye view des volumes d’intérêts. Les OAR (en rouge) placés en asymé-
trie autour du CTV (en vert clair). L’ITV (en vert foncé) est créé à partir du mouvement
programmé du CTV. Une position de lames est illustrée en blanc.
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Figure 3.5 – Ensemble des structures utilisées pour étude de l’interplay. Visualisation de l’ensemble
des structures utilisées en coupes : axiale (a.), frontale (b.), sagittale (c.) et en 3D (d.
et e.) - OAR structures sphériques entourant les volumes d’intérêts - En (e.) exemple
d’un ITV (en rose) union des positions du CTV pendant un mouvement respiratoire.
Tous les mouvements programmés pour l’étude expérimentale sont donnés dans le tableau
3.1.
Pour cette étude, les faisceaux sont délivrés avec une énergie de 6 MV FFF pour tous les
mouvements. Pour les mouvements A, B et C, des irradiations sont également réalisées avec
une énergie de 6 MV FF. Le débit de dose est respectivement de 1400 UM.min−1 et de 600
UM.min−1 pour 6 MV FFF et 6 MV FF. La dose prescrite est de 11 Gy dans tous les cas,
sauf un, où elle est de 4 Gy (associée au mouvement C).
Pour préparer les mesures avec gating respiratoire, l’ITV6 et ITV3 ont été obtenus en
déterminant la position du CTV pendant le BC suivant les différents mouvements choisis.
L’ITV6 et l’ITV3 correspondent respectivement, à l’union du CTV pendant le BC complet (6
phases) et pendant l’expiration seulement (3 phases, 33%, 50% et 66%) (voir figure 3.6).
Pour chaque mouvement programmé, 4 plans de traitements sont créés : avec ou sans
marge (0 ou 5 mm) et avec ou sans gating.
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ID AP SI LR Shape
A 0 10 0 SIN
B 0 20 0 SIN
C 0 25 0 SIN
D 20 25 0 SIN
E 20 25 0 CUR
F 20 25 15 SIN
G 20 25 15 CUR
Table 3.1 – Liste des mouvements programmés pour la mesure avec la PMP. AP, SI et LR : amplitude
crête-à-crête (mm).
3.2.4 Acquisition expérimentale
Le dispositif expérimental est constituée constitue de la matrice 1000SRS (PTW) associée
à l’Octavius 4D (décrit section 1.4.3.3). Le dispositif est placé sur le plateau principal de la
PMP (voir figure 3.2).
Le centrage de l’Octavius 4D à l’isocentre, a été fait à une position d’arrêt préalablement
programmée sur la PMP. Le marqueur externe (RGSC) a été positionné sur le plateau se-
condaire dédié pour les acquisitions en gating respiratoire. Le mouvement de la PMP était
continu pendant la durée du traitement. De plus, le déclenchement du faisceau n’a pas été
synchronisé avec une phase spécifique de celui-ci.
3.2.5 Analyse dosimétrique
3.2.5.1 Profils de dose
Pour donner une visualisation de l’IE et du BE, des exemples de profils de doses passant
par le centre du CTV sont présentés.
Pour pouvoir distinguer le BE dû au mouvement et l’IE dû à la modulation et au mouve-
ment, les profils de doses mesurés ont été comparés aux blurred computed profiles.
Ne pouvant pas être obtenus avec une simple convolution comme décrit dans une publica-
tion récente [63], ces profils (blurred computed profiles) sont calculés avec la méthode suivante :
connaissant le mouvement, la position du fantôme a été déterminée à six phases du mouve-
ment respiratoire (0%, 16%, 33%, 50%, 66%, 83%). Ensuite, à l’aide du TPS, l’isocentre du
faisceau a été placé successivement à six positions, la dose a été calculée et le profil SI a été
extrait. La somme de ces six profils de dose a été divisée par 6 et comparée à celles mesurées.
La démarche est l’équivalent d’une simulation without interplay (Figure 4.2). Des exemples
de profils sont reportés pour les configurations suivantes : M5D11SIN0−20−0G (6 MV FFF),
M5D11SIN0−20−0 (6 MV FFF et FF), M5D4SIN0−25−0G (6 MV FFF) et M5D4SIN0−25−0
(6 MV FFF).
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Figure 3.6 – Création de ITV3, ITV6, PTV3 et PTV6. L’ITV6 est l’union des différentes positions
du CTV pendant le BC complet. L’ITV3 est l’union des différentes positions du CTV
pendant le mouvement résiduel dans la fenêtre de gating (entre les phases 33% et 66%).
Le PTV3 et le PTV6 sont crées en ajoutant une marge de 5 mm aux volumes ITV3 et
ITV6. Réalisé pour tous les mouvements : 1D (haut), 2D (bas) ou 3D (non représenté).
3.2.5.2 Statistiques de dose aux CTV
Pour l’étude expérimentale les doses reçues par 95% et 2% (D95% et D2%) du volume sont
évaluées. Les écarts relatifs en D95% et en D2% (respectivement ΔD95%exp et ΔD2%exp)
entre les distributions de doses calculées par Eclipse (Dexpeclipse) et mesurées (D
exp
measured) sont











3.3.1 Profils de dose
Les figures 3.7 et 3.8 montrent des exemples de profils de doses pour illustrer l’IE de
l’étude expérimentale. Tous les profils sont tracés dans la direction SI et passent par le centre
du CTV . Une comparaison des profils mesurés aux profils attendus sans IE (blurred computed
profiles) dans la région du CTV est reportée figure 3.9.
3.3.2 Statistiques de doses au CTV
Pour toutes les mesures effectuées, la dose reçue par 95% du CTV (D95%measuredexp ) est
comprise entre 94% et 101% (avec une moyenne de 98%) et la dose reçue par 2% du CTV
(D2%measuredexp ) entre 94% et 110% (moyenne de 102%). Le tableau 3.2 montre les variations
en couverture de dose (ΔD95%exp) entre les distributions de doses mesurées et calculées. De
manière analogue le tableau 3.3 reporte les variations en D2% (ΔD2%exp).
CTV-PTV 0 mm CTV-PTV 5mm
E M. Dose No Gating Gating No Gating Gating





B 2.1 2.0 1.7




2.1 1.8 3.5 1.4
B -3.6 -3.9 -4.5 -4.0 -4.0 -3.9 -2.0 -2.0 -2.2 -0.3 -0.6 -0.5
C 0.6 1.0 1.4 1.6 1.7 0.7 2.1 2.1
D 1.6 0.5 3.9 3.3
E 1.8 -1.0 1.9 1.9
F 1.2 0.6 4.2 3.5
G 2.7 1.7 4.9 4.8
C 4 Gy -1.1 0.3
Table 3.2 – ΔD95%exp (en %) entre distributions de doses calculées (Eclipse) et mesurées. Une valeur
< 0 indique que D95%measuredexp est inférieur à D95%eclipseexp , ce qui traduit un sous-dosage
pendant l’irradiation - Les écarts supérieurs à 3% sont indiqués en rouge - M. : index de
mouvement (voir tableau 3.1) - P3/5/7 : période du mouvement (en s).
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Figure 3.7 – Gating vs. no gating et FF vs. FFF. Profils de dose SI passant par le centre du CTV - En
haut à gauche M5D11SIN0−20−0 (6 MV FFF) - En haut à droite M5D11SIN0−20−0G
(6 MV FFF) - En bas à gauche M5D11SIN0−20−0 (6 MV FF). Expected désigne les
blurred computed profiles. En haut à gauche l’agrandissement souligne la présence d’IE.
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Figure 3.8 – Profils de doses mesurés pour prescription de 4 Gy. Profils de dose SI passant par le
centre du CTV - A gauche M0D4SIN0−25−0G - A droite M0D4SIN0−25−0.
Figure 3.9 – Écarts relatifs entre profils mesurés et blurred computed profiles. Écarts en % dans la
région du CTV pour des profils en SI - Les 7 premières courbes sont obtenues à partir
de ces configurations : M5D11MOTION - La courbe C-4Gy pour : M0D4SIN0−25−0
(see Figure 3.8) - Tous les mouvement ont une période de 5 secondes.
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CTV-PTV 0 mm CTV-PTV 5mm
E M. Dose No Gating Gating No Gating Gating





B 4.4 3.0 0.4




2.4 2.5 1.4 2.1
B 4.2 -2.0 -1.5 -1.0 -0.9 -0.8 -1.5 -1.7 -2.4 -2.3 -2.3 -2.2
C 2.0 1.6 4.8 1.6 -0.4 -0.4 0.1 0.1
D 0.5 0.0 -8.8 -1.6
E 0.8 0.5 0.2 0.4
F -0.1 -0.1 -0.5 0.1
G 0.0 0.5 0.1 0.1
C 4 Gy 8.6 2.1
Table 3.3 – ΔD2%exp (en %) entre distributions de doses calculées (Eclipse) et mesurées. Une valeur
< 0 indique que D2%measuredexp est inférieur à D2%eclipseexp , ce qui traduit un sous-dosage
pendant l’irradiation - Les écarts supérieurs à 3% sont indiqués en rouge - M. : index de
mouvement (voir tableau 3.1) - P3/5/7 : période du mouvement (en s).
3.4 Discussion
Ce travail fait suite a une problématique clinique : la mise en place d’une modulation de
fluence pour les traitements SBRT à présent réalisés seulement en technique conformationnelle
est-elle envisageable ?
Pour répondre à cette question, nous proposons dans ce chapitre une approche expérimen-
tale de l’IE ; le chapitre suivant propose d’utiliser GAMMORA pour une étude exhaustive de
l’IE.
Pour l’étude expérimentale une PMP a été spécifiquement conçue. Celle-ci permet le dé-
placement des fantômes de QA classiquement utilisés suivant des mouvement respiratoires
complexes programmables. Des fantômes dynamiques ont déjà été utilisés pour la probléma-
tique du mouvement respiratoire : soit pour évaluer la qualité image et la distribution de
dose [151] ; ou encore, pour étudier le tracking tumoral [137]. Certaines études s’intéressent
également directement à l’IE et utilisent ce type de dispositif [87, 97, 169, 63], mais toutes se
limitent à l’utilisation de mouvement uni-dimensionnel.
À notre connaissance, il s’agit de la première évaluation du BE et de l’IE pour du VMAT
SBRT sur un fantôme animé d’un mouvement 3D. Il s’agit également de la première étude
de ces effets lorsqu’une fenêtre de gating sur la phase expiratoire est utilisée.
Le but de ce travail était d’évaluer l’importance de ces effets difficilement prévisibles dans
un contexte clinique. La premiere étape consistait simplement à vérifier si la distribution de
la dose réellement délivrée au CTV est différente de la dose calculée au CTV présentée au
radiothérapeute lors de la planification. Cette évaluation était obligatoire avant de commencer
à traiter les patients, afin d’éviter les écarts de doses et particulièrement les points froids.
La deuxième étape a été de séparer le BE et l’IE afin d’évaluer l’importance relative de
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chacun des effets. Comme l’approche de convolution utilisée par Edvardsson et al. [63] n’était
pas utilisable dans notre contexte d’un mouvement à plus d’une dimension, une autre méthode
a été mise en œuvre, basée sur le calcul cumulé de la dose à différentes phases du mouvement
respiratoire avec décalage de l’isocentre.
Différents modèles de mouvements 1D, 2D et 3D ont été mis en œuvre. Des motifs de
sinus simples ont été réalisés mais aussi des motifs plus complexes. Le modèle CUR est un
modèle qui reflète à la fois le rapport durée expiration/inspiration (c.-à-d. 2/1) et la différence
de vitesse entre l’inspiration et l’expiration (la vitesse d’expiration est plus faible) [192]. Ces
problèmes ne sont pas modélisés par les courbes sin4 ou sin6 qui sont généralement utilisées
[121].
L’influence de plusieurs paramètres sur la distribution des doses est indiquée dans les
tableaux 3.2 et 3.3.
La période du mouvement respiratoire semble avoir une influence faible. Par exemple, la
diminution de la D95% pour la configuration M5D11SIN0−20−0 était respectivement de -2,0
%, -2,0 % et -2,2 % pour une période de mouvement de 3, 5 et 7 secondes. Néanmoins, la
période et le débit de dose (entre les champs FF et FFF) modifient le nombre total de BC
lors de l’irradiation. La Figure 3.7 montre qu’il n’y a pas d’IE visible sur les profils de doses,
sauf lorsque le nombre de BC diminue à environ n = 20 (pour un débit de dose FFF 1400
UM.min−1 et une période de 7 s). L’effet d’un faible débit de dose sur l’IE a déjà été observé.
Ong et al. ont signalé une forte limitation de l’IE lors de l’utilisation des champs FF au lieu
de FFF [149]. Cependant, même avec l’utilisation d’un champ FFF et avec un mouvement
respiratoire lent, le CTV a reçu une dose suffisante et la D95 % était supérieure à 99,3 %
dans cette configuration.
L’autre question importante était d’évaluer l’avantage de la marge ITV-PTV. D’un point
de vue théorique, avec ou sans marge ITV-PTV, le BE ne doit pas être observé dans les
CTV de cette étude. En effet, les ITV ont été conçus à partir des mouvements programmés,
ceux-ci étaient parfaitement réguliers et reproductibles. On note cependant des points froids
inacceptables dans le CTV (D95%<95%) ainsi que de grandes différences entre la planification
et la dose effectivement délivrée (Tableau 3.2) dans le cas d’une prescription sans marge
(M0D11SIN0−20−0G et M0D11SIN0−20−0, période 5 s) en FFF. Les résultats tendent à
montrer que l’ajout d’une marge augmente la couverture de dose (variation moyenne en
D95% : +0,1 % sans marge et +1,8% avec marge) et réduit les points chauds de dose au sein
du CTV (variation moyenne en D2 % : +1,3 % sans marge et -0,01 % avec marge).
Bien qu’il ne soit pas immédiatement évident de comprendre pourquoi l’IE est plus im-
portant lorsqu’aucune marge n’est utilisée autour de l’ITV, il faut se rappeler que l’IE est
créé par l’ombre des lames MLC sur le CTV. Lorsque le MLC délivre une fluence modulée,
la probabilité de masquer une partie de l’ITV est plus faible, lorsque la marge ITV-PTV
augmente. En d’autres termes, pour un mouvement des lames modéré, l’ITV n’est pas caché
si la marge est suffisamment large. Cet aspect a déjà été signalé par Li et al. En utilisant un
modèle analytique, ils ont observé une perte de dose moyenne au PTV de 16,6 % et inférieure
à 1% au CTV [117].
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En clinique, quand le mouvement tumoral est important, notre centre utilise une fenêtre
de gating sur la phase d’expiration. Par rapport à un traitement sur toute la période BC, l’IE
devrait être moindre lorsque cette fenêtre est utilisée. En effet, lorsque le gating est utilisé, le
mouvement résiduel est limité à quelques millimètres pendant les périodes de déclenchement
du faisceau. En fait, d’après nos résultats, il semble que cette influence soit modérée sur les
points froids et les valeurs du tableau 3.2 avec ou sans gating sont très similaires. La variation
moyenne de D95% pour toutes les configurations est respectivement de 0,9% et 0,8% sans et
avec gating. Il n’y a pas non plus de différences importantes en D2% (voir tableau 3.3) ; la
variation moyenne en D2% est de 0,7% sans gating et de 0,5% avec une fenêtre gating. Bien
qu’un IE supérieur soit visible sur les profils SI de la figure 3.7 lorsque le gating n’a pas été
utilisé (M0D11SIN0−20−0 contre M0D11SIN0−20−0G), ces différences ne sont pas confirmées
par une différence dosimétrique de D95% ou D2%. La réduction de l’IE n’est pas la principale
raison d’utiliser une fenêtre de gating. Le but premier est de réduire le volume du PTV et
donc la dose aux OAR. Dans cette étude, le PTV a été réduit de 50% lorsque l’ITV a été
construit uniquement sur les phases d’expiration (de 33% à 66%).
Par ailleurs l’utilisation du gating permet de réduire considérablement le blurring effect.
Ceci apparaît très clairement par exemple sur la figure 3.8 page 133. Les flancs des profils
sans gating sont beaucoup moins raides qu’avec gating, augmentant inutilement le volume
recevant une dose importante.
Plusieurs schémas respiratoires ont été testés en modifiant l’amplitude, la forme et en
définissant les autres paramètres à des conditions cliniques réalistes (période 5 s, prescription
11 Gy, sans gating). L’impact sur l’IE peut être apprécié sur la Figure 3.9. Les variations
induites uniquement par l’IE sur ces profils SI dans la région CTV sont essentiellement de
3%. Nous pouvons remarquer un point chaud de dose pour le mouvement E qui atteint +7%
et aussi une diminution de la dose CTV le long du profil SI entier pour le mouvement B.
Ces effets sont uniquement attribués à l’IE qui a une composante aléatoire. Cependant, il est
difficile de déduire un impact clair du schéma respiratoire et, en conséquence, on peut dire
qu’il a eu une faible influence sur l’IE.
Finalement, dans cette étude expérimentale, le seul paramètre qui a vraiment créé un IE
visible était le nombre de BC pendant le traitement. Nous avons déjà discuté de l’importance
de la période et du débit de dose. Il faut également voir sur la figure 3.8 que lorsque la
prescription de dose était plus faible et donc le temps d’irradiation réduit (11 Gy ≈ 2, 5 min
- 4 Gy ≈ 1 min), l’IE était grandement augmenté. Les différences le long du profil SI sont
plus importantes dans la région CTV de -3,3 % à +4,7 % (voir Figure 3.9). Dans ce cas,
l’utilisation du gating a considérablement réduit cet effet. Cependant, une seule fraction de 4
Gy n’est pas cliniquement pertinente et un tel fractionnement serait réalisé avec un nombre
de fractions supérieur ou égal à 5. Le nombre de fractions est en effet connu pour limiter l’IE
en le moyennant [98, 63].
Dans nos conditions cliniques (champs FFF, dose > 10 Gy avec utilisation d’une marge
CTV-PTV de 5 mm et d’une fenêtre de gating si nécessaire), l’IE était acceptable. Sur la base
de cette étude, il est prévu à l’IUCT, fin 2020, de passer d’une technique d’arc conformationnel
dynamique au VMAT pour le traitement des cibles pulmonaires et hépatiques par SBRT.
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Notre étude expérimentale donne de nombreux résultats, elle permet d’éclaircir le phéno-
mène de BE et de l’IE. Elle apporte, à elle seule, des réponses à une problématique clinique.
Néanmoins, ce travail présente quelques limites aussi bien sur le plan technique que théorique.
Comme nous l’avons vu l’une des principales difficultés de l’IE réside dans sa composante
aléatoire (car très patient-dépendant). Une analyse de l’IE a postériori pour des mouvements
respiratoires cliniques complexes serait une solution intéressante dans certains cas. Cependant,
avec la complexité de l’installation du dispositif expérimental (environ 3 heures) il est difficile
d’imaginer l’analyse d’un nombre de cas importants avec cet outil. De plus, cette étude ne
nous permet qu’une approche de l’IE et du BE ; en effet, ces deux phénomènes intervenant
simultanément il est difficile de les séparer. Les blurred computed profiles calculés et présentés
dans la figure 3.7 sont approximatifs, l’échantillonnage en six phases utilisé pour leurs calculs
est insuffisant et crée des artefacts en marche d’escalier sur les pénombres des profils (figure
3.7). Même si cela n’affecte en aucun cas les résultats de doses obtenus dans le volume du
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4.1 Introduction
Ce chapitre complète le chapitre 3. Nous validerons et utiliserons GAMMORA pour quan-
tifier plus précisément l’IE et le BE. L’influence de différents paramètres sur l’IE sera évaluée
tels que le type, la période ou l’amplitude du mouvement, l’utilisation de marge pour le volume
cible, la dose par fraction ou encore l’utilisation du gating respiratoire.
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4.2 Matériel et méthodes
4.2.1 Créations des plans de traitements
Les plans de traitements ont été importés depuis Eclipse après avoir été réalisés de la façon
décrite en section 3.2.3. Pour cette étude avec GAMMORA, tous les plans ont été délivrés
avec une énergie de 6 MV FFF au débit de dose maximale disponible (1400 MU/min). La
dose délivrée en une fraction est comprise entre 2 et 20 Gy. Pour une grande partie de
l’étude, les simulations sont réalisées sans gating respiratoire, dans ce cas tous les faisceaux
sont délivrés en FB. Une modélisation du gating respiratoire est par ailleurs présentée dans la
section 4.3.5. Les volumes cibles sont définis de manière analogue à l’étude expérimentale. Les
différentes configurations utilisées pour l’étude de l’interplay avec GAMMORA (sans gating)
sont reportées dans les tableaux 4.1 et 4.2.
4.2.2 Indices de complexité
Pour s’assurer que le niveau de modulation est similaire à celui de plans cliniques, un
indice de complexité est évalué : le score de complexité de modulation (MCS 1) [130]. Cet
index a été calculé à partir du DICOM RT plan en utilisant une routine Python3. Le MCS
a été utilisé car il est considéré comme l’indice de complexité le plus complet [47]. Tous les
plans utilisés pour cette étude ont été comparés à 31 patients de notre service pour différentes
localisations (10 lésions de la moelle épinière, 6 vertébrales et 15 pulmonaires). Plus le plan
est complexe, plus le MCS est bas. Le détail du calcul du MCS est donné en annexe D.
4.2.3 Simulations Monte-Carlo avec GAMMORA
Toutes les simulations MC ont étés réalisées à partir du modèle du TrueBeam implémenté
dans GAMMORA. Les paramètres de positions et de faisceaux sont extraits du DICOM-RT
PLAN d’Eclipse à chaque point de contrôle (CP). La modélisation géométrique du fantôme, ses
positions durant le mouvement respiratoire, ainsi que les structures virtuelles sont également
introduites dans la simulation GATE (voir figure 4.1).
4.2.3.1 Méthodologie de simulation
Dans cette section, nous décrivons comment, la méthodologie pour isoler l’IE décrite dans
la littérature [63, 62, 97] est utilisée dans notre étude. Premièrement, la variable du temps a
été calculée à partir du DICOM RT plan, selon la méthode proposée par Park et al., [134].
1. En anglais : Modulation Complexity Score
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Energy Margin Dose Shape AP SI LR Period










































Table 4.1 – Liste des configurations pour l’étude de l’interplay avec la simulation MC. Les marges
sont reportées en mm, les doses en Gy et les périodes en secondes. AP, SI et LR sont les
amplitudes crête à crête en mm.
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Figure 4.1 – Visualisation du modèle MC du TrueBeam pour l’interplay. A gauche, vue d’ensemble
du modèle MC TB pour l’étude sur l’interplay - A droite, vue des structures virtuelles
(CTV en jaune et OARs en vert) et du MLC dans l’axe du faisceau.






, ΔUMi ≤ ΔUMmaxi
ΔUMi
DRmax
, ΔUMi > ΔMUmaxi
(4.1)
Pour le TrueBeam, la vitesse angulaire maximale (GSmax) est de 6◦.s−1, le débit de
dose maximum (DRmax) est égal à 10 UM.s−1 pour 6 MV FF et à 23.3 MU.s−1 pour 6
MV FFF. La différence angulaire entre deux CPs (Δdeg) est de 1.607◦. ΔUMi représente
le nombre d’unités moniteurs délivrées au CP i. ΔUMmaxi représente le nombre maximal





La variable Timei a ensuite été utilisée pour calculer la position du fantôme suivant le
mouvement choisi. L’intervalle de temps entre deux CPs dans le DICOM RT plan original
résulte en un déplacement du fantôme supérieur à la taille d’un voxel (2.5 × 2.5 × 2.5 mm3).
Un sur-échantillonage à bin de temps constant à été appliqué à l’ensemble des variables du
DICOM RT plan, pour pouvoir obtenir un déplacement inférieur à la taille d’un voxel. Pour
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les nouveaux CP, les paramètres variant avec le temps sont obtenus par interpolation linéaire
(débit de dose, position des mâchoires, du MLC et du bras).
Dans un deuxième temps les simulations MC ont été réalisées. Pour isoler IE du BE trois
simulations sont systématiquement faites pour chaque configuration (Figure 4.2) :
— Une simulation (notée with interplay) comprenant tous les effets de mouvement (inter-
play et dose blurring) : pour obtenir la distribution de dose Dintmotion (comparable à la
mesure), l’arc entier a été simulé une seule fois, avec le fantôme se déplaçant suivant
le mouvement programmé. Cette simulation est comparable à la mesure expérimentale.
Le dynamic splitting est utilisé dans ce cas (voir section 2.8.2.2).
— Une simulation (notée without interplay) ne comprenant que le BE : l’arc entier a été
simulé pour chaque position du fantôme. Chaque distribution obtenue a été pondérée
par 1/nombre de CP. La somme de tous les résultats nous donne la distribution de dose
Dno−intmotion . Le static splitting est utilisé dans ce cas (voir section 2.8.2.2).
— Une simulation (notée static), sans aucun effet du mouvement : la distribution de dose
obtenue notée Dstatic est obtenue en simulant l’arc entier (une seule fois) sur le fantôme
immobile.
4.2.3.2 Modélisation du Gating respiratoire
Des traitements avec gating respiratoire ont également été modélisés. Avec cette méthode,
le faisceau se déclenche uniquement quand le CTV est dans une fenêtre de tir préalablement
définie à partir du mouvement respiratoire (ici, entre les phases 33% et 66%). Pour le modé-
liser, seules les positions du CTV situées dans cette fenêtre sont simulées. Des mouvements
respiratoires virtuels spécialement utilisés pour la modélisation de traitement en gating ont
donc été calculés pour les mouvements : D, E, F et G (voir figure 4.3 et tableau 4.2).
Une comparaison aux mesures a été faite pour les 8 configurations reportées tableau 3.1.
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Figure 4.2 – Schéma pour la méthodologie de simulation. A gauche la flèche orange représente l’arc
VMAT, un cercle bleu représente une des positions du GTV pour un mouvement respi-
ratoire - a. Simulation with interplay/Dintmotion - b. Simulation without interplay/Dno−intmotion
- c. Simulation static/Dstatic.
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Figure 4.3 – Création d’un mouvement respiratoire SIN 3D pour la modélisation du gating. Les po-
sitions du CTV pendant le mouvement résiduel dans la fenêtre de gating, zone grisée
en (A) (entre les phases 33% et 66%) sont répétées en (B) pour obtenir une modélisa-
tion d’un traitement avec gating respiratoire pour GAMMORA - (C) visualisation du
mouvement 3D SIN d’amplitudes respectives 20, 25 et 15 mm en AP, SI et LR pour
une période de 5 secondes.
4.2.3.3 Paramètres des simulations
Toutes les simulations sont réalisées pour une matrice de 43 × 43 × 45 voxels, chacun de
2, 5×2, 5×2, 5 mm3. Le mode de report de dose choisi est dose to media (Dm). La physics list
emstandard_opt3 a été utilisée. Un cut en énergie correspondant en range à 1/20 de la taille
du voxel a été utilisé. Pour créer les espaces des phases secondaires après le MLC, 2, 5 × 109
particules ont été utilisées. Les particules des espaces phases secondaires on été recyclées 100
fois.
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Table 4.2 – Liste des configurations pour la validation de GAMMORA. Les marges sont reportées
en mm, les doses en Gy et les périodes en secondes. Les motion ID sont reportés dans le
tableau 3.1.
4.2.3.4 Validation de la modélisation du mouvement respiratoire par GAM-
MORA
Pour la validation de GAMMORA, des simulations GATE sans mouvement Dstaticgate ont été
comparées aux distributions de doses calculées par Eclipse Dstaticeclipse. Des simulations GATE
avec mouvement du fantôme Dintgate ont également été comparées aux mesures Dintmeasured réa-
lisées pour les mêmes configurations.
Le dispositif de mesure est le même que celui de l’étude expérimentale (voir figure 3.2).
Pour les tests avec (Dintgate vs. Dintmeasured) ou sans mouvement (Dstaticgate vs. Dstaticeclipse) huit
configurations différentes ont été utilisées. Ces configurations incluent des plans avec ou sans
marges (0 ou 5 mm), des mouvements SIN, CUR, 2D et 3D pour une dose de 11 Gy en une
fraction. Le tableau 4.2 détaille ces configurations. Le déclenchement du faisceau n’a pas été
synchronisé avec la phase respiratoire. Un gamma index global avec des critères de 3%/3mm
pour les voxels ayant une valeur supérieure à 10% de la Dmax a été utilisé comme métrique
de comparaison.
Pour valider la méthodologie, la comparaison entre les différents types de simulations doit
être possible (static, without interplay et with interplay). Pour cela, l’incertitude statistique
des distributions de doses obtenues dans les 3 cas doit être similaire (Dstatic, Dno−intmotion et
Dintmotion).
Pour garantir cette similitude, le même nombre de particules a été simulé dans les trois
types de simulation. De plus, une évaluation des matrices d’incertitudes a été réalisée. L’in-
certitude relative moyenne d’un cube de 8 × 8 × 8 voxels placé au centre de l’image (CTV) a
été relevée pour chaque type de simulation sur 234 distributions de doses.
Pour comparaison avec les mesures, les dose obtenues par les simulations MC sont conver-
ties en doses absolues, selon la méthodologie présentée en section 2.8.2.2.
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4.2.4 Analyse dosimétrique
4.2.4.1 Profils de dose
Pour l’étude de l’IE avec GAMMORA, des exemples de profils de doses ont été tracés en
utilisant Dstatique, Dno−int, Dint pour la configuration M0D2SIN10−35−0 avec des périodes de
3, 5 et 7 secondes. Pour étudier l’effet de fractions multiples, la configuration M0D2SIN0−35−0
a été simulée avec différentes phases initiales (0 %, 25 %, 50 %, 75 %) . La moyenne de toutes
ces distributions, nous donne une estimation d’un traitement à 4 fractions (en supposant une
distribution de probabilité rectangulaire de la phase initiale) [63].
4.2.4.2 Statistiques de dose aux CTV
En plus des profils de doses, une analyse dosimétrique plus quantitative des différentes
distributions a été réalisée. Ainsi, pour l’étude de l’IE avec GAMMORA, plusieurs indices
dosimétriques ont été utilisés. Les doses reçues par 2% (D2%), 95% (D95%), 98% (D98%),
50% (D50%), Dmin, Dmax et Dmean du CTV ont été calculées à partir de l’histogramme dose
volume (HDV) en utilisant Slicer3D (http ://www.slicer.org) [69]. L’indice d’hétérogénéité
(HI) et la différence de doses cumulées (ΣΔDose, en Gy) sont également utilisés.





Plus la distribution de dose est hétérogène plus le HI est élevé.
La différence de doses cumulées (ΣΔDose, en Gy) entre deux distributions de doses a
été calculée, en additionnant la différence absolue de doses entre chaque voxel dans la région
CTV.
En utilisant la méthodologie présentée dans la section 4.2.3.1 il est possible d’isoler les
variations dosimétriques provoquées par l’IE ou le BE. Ainsi, en utilisant Dstatic, Dno−intmotion et
Dintmotion les variations en % pour chaque indice dosimétrique et chaque effet du mouvement









Un test de Wilcoxon avec un critère α de 0,05 a été utilisé pour tester les différences entre
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les variations des indices dosimétriques induites par l’IE et par le BE.
Pour tester si les variations des indices dosimétriques induites par l’IE sont corrélées avec
la variation d’un paramètre physique (type du mouvement, amplitude, période, complexité
du faisceau et marge de volume cible), une corrélation de Spearman a été utilisée. Les confi-
gurations du tableau 4.1 sont tout d’abord combinées de manière a être comparables entre
elles (un seul paramètre variant). Ensuite, chaque paramètre physique a été utilisé comme
discriminant sur le sous-jeu de données créé.
Pour évaluer l’influence de la dose par fraction sur l’IE, la configuration M0DxSIN10−25−0
avec x égal à 2, 5, 11, 15 et 20 Gy, pour des périodes de mouvement de 3, 5 et 7 s a été utilisée
pour évaluer l’IE. Un test de corrélation de Spearman a également été fait.
4.3 Résultats
4.3.1 Indices de complexité
Les MCS des plans de traitement utilisés pour l’étude de l’IE sont du même ordre de
grandeur que ceux des plans cliniques. Les valeurs moyennes respectives de MCS sont de
0,17, 0,136 et 0,139 pour les plans créés, tous les plans patient et uniquement les plans SBRT
pulmonaire des plans patient. La figure 4.4 présente ces résultats.
Figure 4.4 – Comparaison des scores de complexité de modulation (MCS). Comparaison réalisée
entre les plans utilisés pour l’étude de l’IE (83) et des plans cliniques : poumons (15),
vertèbre (6), moelle épinière (10).
4.3. Résultats 149
GIPR (%)









mean (range) 96.4 (93.7 - 98.8) 97.5 (95 - 99.4)
Table 4.3 – Résultat de la validation du modèle MC pour l’étude de l’IE sans gating. GIPR (γ < 1)
pour un gamma index global avec des critères de 3%/3mm - Comparaison des distribu-
tions de doses MC sans mouvement (Dstaticgate ) aux calculs de Eclipse (Dstaticeclipse) - Compa-
raison des distributions de doses MC avec mouvement (Dintgate) aux mesures (Dintmeasured).
4.3.2 Validation de GAMMORA
Les résultats de validation du modèle MC sont décrits dans le tableau 4.3. De bons accords
sont retrouvés entre les distributions de doses static calculées par GATE (Dstaticgate ) et par
Eclipse (Dstaticeclipse) avec un taux de réussite moyen de l’index gamma (GIPR) de 96,4%. Quand
les simulations MC avec mouvement (Dintgate) sont confrontées aux mesures réalisées avec la
PMP (Dintmeasured) un GIPR moyen de 97,5% est obtenu. Ces résultats valident GAMMORA
pour son utilisation pour l’étude de l’IE (voir également figures 4.7 et 4.8).
4.3.3 Profils de dose
Pour toutes les distributions de doses obtenues, des profils sont tracés, deux exemples
de profils de doses sont reportés. La figure 4.7 présente les profils de doses réalisés pour les
simulations without motion (Dstatic), without interplay (Dno−intmotion) et with interplay (Dintmotion)
pour la configuration M0D2SIN10−35−0 pour plusieurs périodes de mouvement. Une repré-
sentation d’une estimation d’un traitement à 4 fractions est proposée sur la figure 4.8 pour la
configuration M0D2IN0−35−0.
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Figure 4.5 – Comparaison des incertitudes relatives moyennes pour Dstaticgate , D
no−int
gate et Dintgate, cal-
culée dans un cube de 8 × 8 × 8 voxels au centre du CTV - Pour les trois types de
simulation static (Dstaticgate ), without interplay (Dno−intgate ) et with interplay (Dintgate).
Figure 4.6 – Exemple de visualisation 2D des distributions de dose Dstaticgate , D
no−int
gate et Dintgate. Si-
mulation static (Dstaticgate ) en (A), without interplay (Dno−intgate ) en (B) et with interplay
(Dintgate) en (C) - Ligne supérieure : coupes sagittales - Ligne inférieure : coupes frontales
- Configuration : M0D2SIN10−35−0.
4.3. Résultats 151
Figure 4.7 – Profil de doses en SI des distributions de doses MC pour M0D2SIN10−35−0. Les lignes
grises en pointillé représentent les simulations with interplay pour différentes périodes
de mouvement - La zone grisée représente le volume du CTV.
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Figure 4.8 – Profil de doses en SI des distributions de doses MC pour M0D2SIN0−35−0. Les lignes
grises en pointillé représentent les simulations with interplay pour différentes phases
initiales - La courbe average correspond à la moyenne de toutes les phases initiales
représentées - La zone grisée représente le volume du CTV.
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4.3.4 Statistiques de doses au CTV
Les variations dosimétriques induites sur les différents indices par l’IE ou le BE sont présen-
tées figure 4.9. Les tests statistiques montrent que les variations dues à l’IE sont significatives
pour tous les indices alors que le BE n’induit aucune variation visible.
Les résultats pour l’étude de l’influence de la période, de l’amplitude du mouvement en
AP et de la valeur de la marge sur l’IE sont présentés par les figures 4.10-4.12. L’influence de
la dose par fraction est présentée sur la figure 4.13. Pour les figures 4.10, 4.11 et 4.13, seuls
les index dosimétriques présentant une corrélation de Spearman avec le paramètre physique
sont donnés. Tous les résultats du test de Spearman sont reportés dans le tableau 4.4. Si
le coefficient de Spearmen est positif, alors il décrit une corrélation positive entre les deux
quantités ; s’il est négatif, il décrit une corrélation négative. Une corrélation est considérée
comme significative si la p-value est inférieure à 0,05.
MCS period Dimension AP SI Margin Dose
ΔDmean - - - - - - -
ΔDmin - −0.460.0019 - −0.690.0054 - - 0.690.005
ΔDmax - 0.480.0013 - - - - 0.706.9×10−4
ΔD2% - - - - - - −0.680.005
ΔD98% - - - - - - -
ΔD95% - - - - - - -
ΔD50% - - - - - − -
ΔHI - 0.310,04 - - - - −0.70.004
ΣΔDose - 0.594×10−5 - - - −0.777×10−4
Table 4.4 – Résultat du test de corrélation de Spearman. Liste de corrélations trouvées entre l’effet de
l’interplay sur chaque index dosimétrique et les paramètres physiques - Si une corrélation
statistiquement significative est trouvée (p-value < 0.05) le coefficient de Spearman et
la p-value sont reportés (Sp−value).
4.3.5 Modélisation du Gating respiratoire
La comparaison des variations dosimétriques induites par l’IE avec ou sans gating respi-
ratoire pour 8 configurations est présentée sur la figure 4.15.
4.4 Discussion
Le but de ce travail a été de quantifier plus précisément les effets du mouvement (l’IE et
le BE) se produisant lorsque la modulation d’intensité est utilisée en présence de mouvements
respiratoires. L’étude se concentre sur la mise en évidence des conditions de traitements
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Figure 4.9 – Écarts relatifs induits par l’IE ou le BE pour chaque indice dosimétrique. Ecarts en %
ou Gy - En bleu ΔXinterplay (eq. 4.4) - En orange ΔXblurring (eq. 4.5) - Toutes les
configurations avec une dose de 2 Gy (tableau 4.1) - La p-value du test de Wilcoxon
est annotée entre parenthèses pour chaque indice.
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Figure 4.10 – Influence de l’amplitude du mouvement en AP sur l’IE et le BE. Écarts relatifs en %
(voir équations 4.4 et 4.5) induits par l’IE et le BE pour toutes les configurations du
tableau 4.1 (avec une dose de 2 Gy) - Seuls les indices dosimétriques présentant une
corrélation entre l’IE et l’amplitude du mouvement en AP sont représentés (tableau
4.4).
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Figure 4.11 – Influence de la période du mouvement sur l’IE et le BE. Écarts relatifs en % (voir
équations 4.4 et 4.5) induits par l’IE et le BE pour toutes les configurations du tableau
4.1 (avec une dose de 2 Gy) - Seuls les indices dosimétriques présentant une corrélation
entre l’IE et période de mouvement sont représentés (tableau 4.4).
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Figure 4.12 – Influence de la marge ajoutée au volume du CTV sur l’IE et le BE. Écarts relatifs en
% (voir équations 4.4 et 4.5) induits par l’IE et le BE pour toutes les configurations du
tableau 4.1 (avec une dose de 2 Gy) - Seuls les indices dosimétriques présentant une
corrélation entre l’IE et la marge ajoutée au volume du CTV sont représentés (tableau
4.4).
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Figure 4.13 – Influence de la dose prescrite sur l’IE. Résultats obtenus pour la configuration
M0DxSIN10−25−0 avec X égal à 2, 5, 10, 15 et 20 Gy - Seuls les indices dosimétriques
présentant une corrélation entre l’IE et la dose prescrite sont représentés (tableau 4.4).
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Figure 4.14 – Histogramme dose volume cumulé du CTV avec IE et BE (int) sans IE avec BE (no-
int) sans IE et BE (static). Résultats obtenus pour la configuration M0DxSIN10−25−0
avec x égal à 2, 5, 10, 15 et 20 Gy - Avec D95 = 0, 95x pour 95% du volume et
D107 = 1, 07x pour 2% du volume. La période de mouvement est de 7 s.
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Figure 4.15 – Écarts relatifs induits par l’IE avec ou sans gating sur les indices dosimétriques du
CTV. Écarts en % (eq. 4.4) - En bleu simulations avec gating - En orange simulations
sans gating - Toutes les configurations du tableau 4.2.
4.4. Discussion 161
GIPR (%)









mean (range) 69.4 (50.3 - 85.8) 98.05 (90.5 - 100)
Table 4.5 – Résultat de la validation du modèle MC pour étude de l’IE avec gating. GIPR (γ < 1)
pour un gamma index global avec des critères de 3%/3mm - Comparaison des distri-
butions de doses MC aux mesures - A gauche test gamma index réalisé sur l’ensemble
de la distribution de dose - A droite test gamma index réalisé dans le volume du CTV
uniquement.
dans lesquelles l’IE est augmenté ; et aussi sur la dépendance de l’IE vis à vis de différents
paramètres physiques, tout en donnant des indices dosimétriques pertinents.
GAMMORA a été utilisé pour simuler le dépôt de dose dans un fantôme virtuel se dépla-
çant suivant des mouvements respiratoires prédéfinis. La figure 4.5 montre que les différences
entre les matrices d’incertitudes relatives des différents types de simulations sont similaires et
faibles (entre 0,35% et 0,45%). Nous notons également qu’elles sont bien inférieures aux diffé-
rences que l’on observe pour la distribution de dose absorbée. Cela confirme que ces dernières
ne sont donc pas attribuables à une différence d’incertitude statistique, mais bien à l’IE et au
BE.
L’utilisation de la simulation automatise la procédure ce qui permet d’analyser un grand
nombre de plans de traitements et de mouvements respiratoires. De plus la méthodologie de
simulation adoptée permet d’étudier uniquement l’IE (isolé du BE) pour tous les mouvements
(incluant ceux avec une variation SSD, 2D ou 3D).
La simulation MC est un outil qui a déjà été utilisé pour l’étude des effets du mouvement
respiratoire sur la distribution de dose absorbée [97, 184, 87, 146, 147]. Cependant, soit ces
études ne s’intéressent pas à l’IE soit elles se limitent à des mouvements uni-dimensionnels.
Á notre connaissance il s’agit de la première évaluation de l’IE pour des mouvements de
multiples dimensions avec la plateforme MC GATE.
Notre modèle MC a été validé par comparaison à des mesures. Ces mesures sont réalisées
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avec le même dispositif que celui utilisé dans l’étude expérimentale.
Un total de 298 simulations MC a été analysé pour un large set de combinaisons de plans
de traitement et de mouvements respiratoires. L’utilisation des ressources d’un mésocentre de
calcul (voir section 2.9) a permis d’atteindre des temps de calculs de l’ordre de 30 minutes
(450 CPU) pour une incertitude statistique moyenne au CTV toujours inférieure à 1%.
Aucune corrélation entre l’IE et la complexité du faisceau n’a été trouvée (voir tableau
4.4), ce résultat est cohérent avec une étude précédente [109, 64], mais pas avec d’autres [43,
42, 88, 140, 63, 62]. Il est important de noter que la distribution des valeurs MCS de cette
étude n’est peut être pas suffisamment large pour trouver une corrélation (MCS compris entre
de 0,140 à 0,205).
Les profils tracés montrent parfois un important IE. Par exemple, sur la figure 4.7, la
simulation statique (équivalente au calcul de planification) a un profil plat dans la région
CTV (de 99 % à 101 % de la prescription). Lorsque le BE a été ajouté, seules quelques petites
divergences sont observées (de 98 % à 102 % de la prescription). Mais lorsque les deux effets
(IE et BE) sont présents, les profils sont fortement modifiés à l’intérieur même du CTV (de
95 % à 107 %).
Pour les différentes phases initiales (voir figure 4.8), les différences de doses sont du même
ordre de grandeur (de 95 % à 108 % de la dose prescrite), comme pour la simulation with
interplay. Quand ces profils sont moyennés, les résultats sont similaires à une simulation
without interplay (de 99 % à 102 % de la dose prescrite). Cette estimation de la multi-fraction
confirme ce qui peut être déjà retrouvé dans la littérature [63]. En effet, la plupart des études
[63, 109, 140, 25, 24, 165, 98, 148, 149, 42] montre que l’IE se moyenne sur plusieurs fractions.
Une analyse statistique a été réalisée pour toutes les configurations avec une dose par
fraction de 2 Gy pour une seule fraction (voir tableau 4.1).
D’après les résultats du test de Wilcoxon, le BE sur les distributions de doses du CTV
peut être considéré comme négligeable en comparaison à l’IE (voir figure 4.9). L’IE induit une
variation statistiquement significative de tous les indices dosimétriques. L’IE tend à augmenter
D2% (min : -0,4 %, moyenne : +6,9 %, max : +18,7 %) et à diminuer D98% (min : -19,6 %,
moyenne : -3,3 %, max : +7,0 %).
Pour toutes les configurations, la dose reçue par 95% du CTV varie de 79% à 105%
(moyenne 93,6%) de la dose prescrite pour la simulation avec IE. Alors qu’elle est toujours
égale à 95 % de la dose prescrite pour les simulations sans IE. La dose reçue par 2% du
CTV varie respectivement de 104,0% - 124,0 % (moyenne 112,0 %) et 104,8 % - 111,6 %
(moyenne 105,0 %) de la dose prescrite pour les simulations avec et sans IE. En d’autres
termes, en présence d’IE, les résultats montrent une nette augmentation des points chauds
et froids au sein du CTV pour toutes les configurations. Ceci est cohérent avec une augmen-
tation de l’hétérogénéité : la valeur moyenne de ΔHIinterplay est de +15,4 %. Une perte de
couverture importante est observée pour un tiers des configurations. Dans la littérature, ces
effets dosimétriques sont exclusivement attribués à l’IE [230, 43, 63, 62, 144].
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Différentes corrélations ont été trouvées entre l’IE et les paramètres physiques (voir tableau
4.4). Une courte période (c’est-à-dire un cycle de respiration plus rapide) réduit l’IE (voir
figure 4.11 et tableau 4.4). L’importance du nombre de cycles respiratoires a déjà été mise en
évidence expérimentalement [109, 114] et analytiquement [116, 25], cela reste cohérent avec
nos résultats de simulation.
L’IE est augmenté si la direction du mouvement est parallèle au déplacement MLC [25,
43]. En effet dans notre étude, le déplacement des lames MLC est perpendiculaire à la com-
posante SI du mouvement durant tout l’arc, mais est parallèle à la composante AP ou LR du
mouvement pendant une partie de celui-ci ce qui explique la corrélation trouvée entre l’am-
plitude du mouvement AP et l’IE (voir figure 4.10 et tableeau 4.4). L’IE est significativement
plus important pour un mouvement AP supérieur. La corrélation n’est pas retrouvée dans
la direction SI. Le types de mouvement (testé dans notre étude avec un mouvement SIN ou
CUR) n’est pas corrélés avec l’IE.
Même si les résultats ne sont pas significatifs ils semblent montrer que pour l’utilisation
d’une marge de 5 mm sur le CTV, l’effet dosimétrique de l’IE est diminué (voir figure 4.12).
Ils montrent également qu’une marge de 5 mm n’a pas d’effet sur la couverture de dose, mais
qu’elle réduit notablement les points chauds dans le CTV (meanΔD2%M0interplay = 7, 97%,
meanΔD2%M5interplay = 4, 46%).
Une forte corrélation est observée entre l’IE et la dose par fraction (voir figure 4.13 et
tableau 4.4). Une dose prescrite proche de 10 Gy réduit considérablement l’IE à moins de
(2%) pour presque tous les indices dosimétriques. De plus, nous pouvons voir sur la figure
4.13 que l’effet de la période du mouvement décrit ci-dessus est atténué par des doses par
fraction supérieures à 10 Gy.
La figure 4.14 montre bien que l’IE dégrade particulièrement les distributions de dose
statiques (prévisionnelles) pour les doses par fraction de 2 et 5 Gy jusqu’à ne plus remplir les
critères d’acceptabilité, à savoir que 95% du volume reçoive plus de 95% de la dose prescrite
et 2% du volume reçoive moins de 107% de la dose prescrite.
Ceci est un autre exemple du rôle du nombre de cycles respiratoires. En effet, la durée du
traitement est plus élevée pour une dose élevée. Pour une dose par fraction de 2 Gy, le nombre
de cycles respiratoires est compris entre 5 et 10, alors que pour une dose par fraction de 10
Gy, il est compris entre 19 et 44, selon la période du mouvement. Il faut noter qu’au moins 20
cycles respiratoires limitent l’effet dosimétrique de l’IE à 2%. Une publication récente [109] a
montré que 40 BC pendant l’irradiation avec deux arcs VMAT-SBRT peut convenir. Ceci est
conforme à nos constatations.
Pour valider la simulation de traitement avec gating respiratoire, les résultats des simu-
lations MC sont confrontés aux mesures. Les résultats d’une comparaison avec un gamma
index 3%/3 mm sont reportés dans le tableau 4.5. Un GIPR moyen de 69,4% est observé
quand l’ensemble des voxels de l’image sont considérés. Néanmoins, quand seuls les voxels du
volume du CTV sont considérés, le GIPR moyen est 98.05%. Le faible GIPR obtenu dans le
premier cas n’est pas encore bien expliqué, il semblerait venir d’une mauvaise synchronisa-
164 Chapitre 4. Étude de l’effet interplay avec GAMMORA
tion en phase initiale du mouvement du plateau secondaire (utilisé pour le marqueur RGSC)
et celui du plateau principal (fantôme). Cependant, ceci n’affecte pas les distributions de
doses à l’intérieur du CTV. Et puisque les indices dosimétriques utilisés ne sont relevés que
pour ce volume, nos simulations sont validées pour cette étude. Les résultats présentés figure
4.15 montrent que les variations dosimétriques induites par l’IE sont inférieurs à 2.0%. En
effet, pour cette étude, les prescriptions de doses sont toutes de 11 Gy, le nombre de BC
est donc suffisant pour réduire l’IE. L’utilisation de gating ou non ne semble pas avoir d’im-
pact notable sur l’IE (voir figure 4.15) , sauf dans un cas (meanΔDmin%gatinginterplay = −0, 8%,
meanΔDmin%F Binterplay = −1, 1%). Dans la littérature, deux études utilisant MC et portant
sur les effets des mouvements respiratoires montrent, pour l’une, que le gating réduit l’IE
[97] et pour l’autre que les différences entre simulation en gating et en respiration libre sont
faibles [184]. Riley et al. montrent avec une étude sur fantôme que l’IE est limité pour des
traitements VMAT avec gating, pour des doses de 2 Gy [169]. Dans notre cas, le nombre
de configurations simulées étant réduit, nous n’avons pas mené d’analyse statistique, et la
tendance ne peut être confirmée.
Nous aimerions finalement souligner que, même si le mouvement résiduel est peu important
dans le cas de gating respiratoire l’IE n’est pas moyenné par la distribution des phases initiales
sur plusieurs fractions. Un travail est à faire pour évaluer l’IE dans ces conditions.
4.5 Conclusion
Ces deux chapitres ont été été consacrés à l’étude des effets du mouvement respiratoire
pour les traitements VMAT et VMAT SBRT. Le dose blurring et tout particulièrement l’effet
interplay ont été abordés avec une double approche : la mesure expérimentale et la simulation
MC.
Tout d’abord, nous avons développé une plateforme à quatre axes capable de transporter
de grands fantômes QA et de se déplacer suivant des mouvements préalablement programmés.
Puis, nous avons validé GAMMORA, pour la simulation de faisceaux VMAT et VMAT SBRT
sur le fantôme QA animé d’un mouvement respiratoire. Ces nouveaux outils nous ont permis
d’analyser près de 300 configurations et d’étudier plusieurs paramètres tels que l’amplitude,
la période, la forme du schéma respiratoire, la dose par fraction et l’utilisation d’une fenêtre
de gating ou d’une marge.
Les résultats des deux études corroborent nos conclusions et montrent des variations dosi-
métriques statistiquement significatives dans certaines conditions. Ces conditions ne sont pas
couramment utilisées en routine clinique ; en effet, le moyennage de l’interplay sur plusieurs
fractions permet de le négliger dans la majorité des cas. Cependant, il ressort de nos études
conformément à la littérature, que le paramètre clé est le nombre de cycle respiratoire. Ainsi
une évaluation de l’effet interplay peut être importante pour les patients respirant moins de
20 fois pendant un arc de traitement.
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5.1 Introduction
L’outil GAMMORA ayant été spécialement conçu afin d’être utilisé pour la simulation
de traitements, ce chapitre est consacré à la présentation des résultats obtenus pour l’étude
d’une quarantaine de faisceaux cliniques. Au cours de cette étude rétrospective, nous confron-
terons les distributions de doses absorbées calculées par GAMMORA à celles calculées par
les algorithmes classiquement utilisés en routine clinique AAA et eMC. Ce chapitre a pour
but de démontrer la faisabilité d’études de cas cliniques en Monte-Carlo avec GAMMORA.
5.2 Matériel et méthodes
5.2.1 Cohorte de patient
Les données DICOM de 28 patients ont été exportées à partir du TPS : sur les patients
sélectionnés, 1 patient a reçu un traitement électrons et 27 un traitement de SBRT à l’IUCT.
Aucun critère de sélection particulier n’a été appliqué pour la constitution de la cohorte.
Pour 4 patients (1 SBRT pulmonaire et 3 SBRT osseuses) ayant reçu plus d’un faisceau par
fraction, chaque faisceau est traité indépendamment. Ainsi, même si les données anatomiques
sont similaires dans ces cas, ces faisceaux seront considérés comme des patients à part entière.
Un total de 38 patients est donc analysé dans cette étude dont : 13 SBRT pulmonaires, 9 SBRT
hépatiques, 15 SBRT osseuses et un traitement électrons. Les SBRT osseuses comprennent :
deux traitements pour des cibles vertébrales (T10 et T2), deux traitements au niveau de la
tête fémorale, un traitement de côte et un traitement de l’os iliaque. Les énergies utilisées
pour les traitement SBRT sont de 6XFF, 6XFFF et 10XFFF. Les traitements sont délivrés
en 3 ou 5 fractions. Les doses prescrites vont de 2,5 Gy à 68,75 Gy. Le tableau 5.1 présente
en détail les caractéristiques de chaque cas étudié.
5.2.2 Validation de GAMMORA pour la simulation de faisceaux cliniques
en conditions simples
Avant de réaliser les simulations de faisceaux cliniques sur les TDM des patients, nous
avons validé le modèle en comparant les distributions de dose calculées dans l’Octavius aux











1 5 13.75 68.75
6X FFF Lung
2 5 13.75 68.75
3 5 13.75 68.75
4 5 12.5 62.5
5a 5 2.75 13.75
6a 5 11 55
7 5 12.5 62.5
8 3 22.5 67.5
9 5 12.5 62.5
10 5 5.5 27.5
11 5 13.75 68.75
12 3 22.5 67.5
13 3 22.5 67.5
14 5 13.75 68.75
10X FFF Liver
15 3 22.5 67.5
16 5 12.5 62.5
17 5 12.5 62.5
18 3 22.5 67.5
19 3 22.5 67.5
20 3 13.75 41.25
21 3 22.5 67.5
22 3 22.5 67.5
23 3 9 27
6X FF Bone
24 3 9 27
25b 5 1.76 8.8
26b 5 1.71 8.55
27b 5 1.72 8.6
28b 5 1.8 9
29c 2 3.13 6.26
30c 2 3.33 6.66
31c 2 1.28 2.56
32c 2 1.25 2.5
33d 5 1.5 7.5
34d 5 1.49 7.45
35d 5 1.46 7.3
36d 5 1.55 7.75
37 3 11.25 33.75 6X FFF
Table 5.1 – Cohorte de patient pour l’étude de cas cliniques avec GAMMORA. Pour les patients notés
a,b,c,d les différents faisceaux du traitement de SBRT sont traités indépendamment. Dans
ces cas, les mêmes données anatomiques sont donc utilisées. Le patient du traitement
électrons n’est pas reporté sur ce tableau.
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contrôles qualités réalisés pour 8 traitements de SBRT pulmonaires (voir section 1.4.3.3).
Nous avons utilisé un gamma index global 3D avec pour critères 3%/3 mm pour les voxels
ayant reçu une dose > à 10% de la Dmax.
5.2.3 Utilisation des images TDM des patients
Le traitement des images DICOM du TDM par GAMMORA est détaillé dans la section
2.8.2.2. La conversion des UH en matériaux est effectué automatiquement par GATE. Trois
paramètres définis par l’utilisateur sont nécessaires : les compositions des différents matériaux
tirés de la publication de Schneider et al., [180], la calibration qui relie les UH aux masses
volumiques (voir figure 1.31), et une tolérance en densité (0,1 g.cm−3 dans notre étude).
Avec ces données, GATE attribue un matériau Geant4 (composition atomique et densité)
à une plage de UH pour des différences de densités inférieures à la tolérance définie. Si ces
différences de densités sont supérieures à la tolérance, un nouveau matériau est créé par
interpolation.
5.2.4 Paramètres des simulations
Les données DICOM de chaque patient sont utilisées pour créer les macros GATE grâce
au programme Python de GAMMORA. Il est important de noter qu’avant d’être envoyées sur
le mésocentre de calcul, les données sont anonymisées. GAMMORA a mis environ 20 minutes
pour générer les fichiers de simulations pour tous les patients de cette étude.
Toutes les simulations sont réalisées en dynamic splitting avec un splitting égal à 500.
Dans cette étude les PHSP Varian sont utilisés comme source. Comme précisé section
2.2, les simulations sont réalisées en deux étapes. 2, 6 × 109 particules sont simulées pour la
création des PHSP secondaires. Ces derniers sont ensuite recyclés 50 fois.
La résolution et la taille du DoseActor sont définies automatiquement à partir des DIC-
COM RT doses. Pour la majorité des patients, la résolution est de 1, 25 × 1, 25 × 1, 25 mm3.
Pour chaque patient les deux modes de reports de dose sont utilisés : dose au milieu (Dm)
et dose dans l’eau (Dw).
La conversion en dose absolue des résultats de GAMMORA est faite selon la méthodologie
présentée en section 2.8.2.2.
Les temps de chaque simulation sont reportés tableau 5.4.
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5.2.5 Évaluation des énergies de coupures
Une estimation de l’influence de la valeur des énergies de coupures (Ecut) sur deux dis-
tributions de dose absorbée cliniques est faite. Étant définies en range cut dans GATE nous
parlerons de Rcut. Ainsi, pour une SBRT pulmonaire (patient 2) et osseuse (patient 25), deux
simulations sont réalisées : une avec les Rcut par défaut (soit 1 mm), une autre avec des Rcut
que nous avons fixés à un centième de la taille du voxel pour les électrons et les photons (soit
0,0125 mm).
Les différences entre les deux distributions de doses obtenues sont quantifiées à l’aide d’un
gamma index 3D global avec des critères de 2%/1 mm, pour les voxel ayant reçu une dose
supérieure à 10% de la Dmax. Les histogrammes dose-volume sont calculés et comparés ; les
doses reçues par les volumes cibles sont tracées (ITV et PTV).
5.2.6 Analyse dosimétrique
Pour chaque résultat présenté, les performances de GAMMORA sont comparées à celles
de l’algorithme clinique utilisé (AAA ou eMC). Tous les gamma index et histogrammes dose-
volume sont calculés grâce à Slicer3D 1 [69].
5.2.6.1 Analyse du traitement électrons
Le patient noté patient E1 a été traité pour une tumeur superficielle de l’aile droite du
nez, avec une dose de 45 Gy délivrée en 16 fractions, par un faisceau d’électrons de 6 MeV
(insert circulaire de 5 cm de diamètre). Les distributions de dose calculées par eMC v13.7 et
GAMMORA sont comparées à l’aide d’un gamma index 3D global pour des critères de 5%/4
mm, pour les voxels ayant reçu une dose supérieure à 10% de la Dmax. Les isodoses et histo-
grammes dose-volume calculés pour les distributions de dose absorbée d’eMC et GAMMORA
sont également présentés.
5.2.6.2 Comparaison des distributions de dose absorbée
Pour tous les patients de la cohorte de traitements SBRT, les distributions de dose calculées
GAMMORA (Dm et Dw) sont comparées aux distributions calculées par AAA avec un gamma
index 3D global pour des critères de 3%/3 mm et 2%/2 mm, pour les voxels ayant reçu une
dose supérieure à 10% de la Dmax.
1. http://www.slicer.org
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5.2.6.3 Profils de dose
Des profils de dose (LDP) sont tracés pour 5 patients de la cohorte : deux SBRT pulmo-
naires (patient 1 et 6), une SBRT hépatique (patient 18) et deux SBRT osseuses (patient 23
et 29). Les LDP présentés passent toujours par le volume cible. Ils sont obtenus à partir des
coupes axiales des distributions de dose.
5.2.6.4 Histogrammes dose-volume
Les histogrammes dose-volumes (HDV) sont calculés pour tous les patients. Nous en pré-
sentons dans ce document 5 exemples : deux SBRT pulmonaires (patient 1 et 8), deux SBRT
hépatiques (patient 14 et 19) et une SBRT osseuse (patient 23).
5.2.6.5 Statistiques de dose aux volumes cibles
Pour tous les patients, des indices dosimétriques sont calculés à partir des HDV : les doses
reçues par 2% (D2%), 95% (D95%), 98% (D98%), Dmin, Dmax et Dmean pour les volumes
cibles (GTV, CTV et PTV). Les écarts relatifs des indices dosimétriques calculés sur les
distributions de dose AAA et GATE sont obtenus selon (ex. D95%) :
ΔD95%m =




D95%AAA − D95%GAT EDw
D95%GAT EDw
× 100 (5.2)
5.2.6.6 Comparaison de Dm et Dw
Les distributions de dose absorbées Dm et Dw de GAMMORA sont également confrontées.
Les deux distributions de dose n’étant pas indépendantes, un test de Wilcoxon apparié est
utilisé pour comparer les distributions des écarts relatifs des indices dosimétriques calculés
dans les volumes cibles pour tous les patients. Si une différence significative (p-value < 0.05)
est mise en évidence entre les distributions de Δindicew et Δindicem, la p-value est reportée
sur les sous-figures correspondantes.
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5.3 Résultats
5.3.1 Validation de GAMMORA pour la simulation de faisceaux cliniques
en conditions simples
Le tableau 5.2 présente une comparaison des résultats de GAMMORA et de AAA aux
mesures réalisées dans le fantôme homogène PTW Octavius. Les temps de calculs GAMMORA
pour la simulation des contrôles pré-traitements vont de 11 à 23 minutes pour un splitting
de 500, et une incertitude statistique inférieur au % dans le volume d’intérêt au centre du
fantôme.
GIPR (%)










Table 5.2 – Tableau des GIPR obtenus pour une comparaison entre le calcul (AAA et GAMMORA)
et la mesure (QA) avec un gamma index global 3D ayant pour critères 3%/3 mm pour
les voxels ayant une reçu une dose > à 10% de la Dmax. Les patients P1, P2 et P3 ne
sont utilisés que pour la validation.
5.3.2 Évaluation des énergies de coupures
La comparaison des simulations GAMMORA réalisées avec les Rcut par défaut (1 mm)
ou ceux fixées à 0,0125 mm, montre des GIPR 3D globaux pour des critères de 2%/1 mm
respectifs de : 97,85% et 98,97% pour la SBRT pulmonaire (patient 2) et la SBRT osseuse
(patient 25, os iliaque). Les écarts relatifs des indices dosimétriques des volumes cibles (ITV,
CTV et PTV) entre ces deux types de simulations sont également calculés. Ils sont toujours
inférieurs à 1% dans le cas de la SBRT osseuse. Dans le cas de la SBRT pulmonaire, ces
écarts sont toujours inférieurs à 3% sauf pour ΔDmin. En effet, la simulation faite avec un
Rcut égal à 1 mm sous-estime la Dmin par rapport à celle faite avec un Rcut de 0,0125 mm
respectivement de : −6, 85% et −8, 66% pour l’ITV et le PTV. La figure 5.1 présente une
cartographie du gamma index pour le cas du patient 2. Le HDV correspondant est présenté
figure 5.1.
Les différences étant peu importantes, les simulations réalisées dans la suite de cette étude
ont été faites avec les Ecuts par défaut.
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Figure 5.1 – Cartographie de la comparaison d’une simulation avec les Rcut par défaut (1 mm) et
d’une simulation avec les Rcut fixés à un centième de la taille du voxel (0,0125 mm)
avec gamma index 3D global pour des critères de 2%/1 mm. Les voxels ne passant pas
le γindex sont en rouge. a. coupe axiale - b. coupe frontale.
Figure 5.2 – Comparaison des HDV d’une simulation avec les Rcut de 1 mm (en tirets) et d’une
simulation avec les Rcut fixés à 0,0125 mm (en trait plein) pour l’ITV et le PTV.
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Figure 5.3 – Cartographie de la comparaison des distributions de dose calculées par eMC ou GAM-
MORA avec gamma index 3D global pour des critères de 5%/4 mm. GIPR de 96%
(en rouges les voxels ne passant pas le γindex). a. coupe axiale - b. coupe sagittale - c.
coupe frontale.
5.3.3 Analyse dosimétrique
5.3.3.1 Analyse du traitement électrons
Cette sous section présente les résultats de la simulation d’un traitement électrons avec
GAMMORA. La figure 5.4 présente la comparaison des distributions de doses calculées par
eMC et GAMMORA avec un gamma index. Les isodoses respectives de ces deux simulations
sont présentées figure 5.5.
5.3.3.2 Comparaison des distributions de dose absorbée
La figure 5.6 présente la comparaison des calculs de distributions de dose absorbée par
GAMMORA et AAA. Les GIPR obtenus sont également reportés tableau 5.3.
5.3.3.3 Profils de dose
Les figures 5.7, 5.9 et 5.11 présentent respectivement les directions des LDP tracés sur les
coupes axiales et reportés sur les figures 5.8, 5.10 et 5.12 pour les cas de SBRT pulmonaires,
hépatiques et osseuses.
5.3.3.4 Histogrammes dose-volume
Les figures 5.13 et 5.14 présentent respectivement deux exemples de HDV pour deux cas de
SBRT pulmonaires : patient 1 et patient 8. Les figures 5.15 et 5.16 présentent respectivement
deux exemples de HDV pour deux cas de SBRT hépatiques : patient 14 et patient 19. Un
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Figure 5.4 – Comparaison des isodoses calculées par eMC ou GAMMORA pour le cas d’un traite-
ment électrons.
Figure 5.5 – HDV pour un traitement électrons : comparaison des distributions de doses absorbées
calculées par GAMMORA (en tirets) et eMC (en traits pleins).
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Figure 5.6 – Représentation des GIPR des gamma index globaux 3D comparant les distributions
de dose absorbées calculées par GAMMORA (gate dm/dw) et AAA (RT dose) pour
les trois localisations SBRT pulmonaires (13 patients) SBRT hépatique (9 patients) et
SBRT osseuse (15 patients).
Figure 5.7 – Coupes axiales avec positions et directions des LDP pour deux cas de SBRT pulmonaires
tracés figure 5.8. En trait fin vert le PTV et orange l’ITV.
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Patient Localisation
GIPR (%)
GATE Dm vs. Eclipse RT Dose GATE Dw vs. Eclipse RT Dose
2%/2 mm 3%/3 mm 2%/2 mm 3%/3 mm
1
Lung
94.62 99.26 93.74 99.02
2 96.50 99.20 96.88 99.39
3 94.81 99.32 93.88 98.93
4 82.25 93.16 79.76 92.25
5a 54.03 76.63 50.63 73.24
6a 66.45 88.49 66.03 87.47
7 93.64 99.03 91.88 98.57
8 89.99 95.28 90.67 96.74
9 93.42 98.2 92.15 98.15
10 77.88 93.54 75.68 92.66
11 95.94 99.49 95.65 99.43
12 94.80 98.53 93.99 98.8
13 83.35 94.52 82.79 95.41
14
Liver
94.46 99.19 96.35 99.52
15 96.41 99.30 97.00 99.35
16 97.07 99.27 97.09 99.27
17 96.50 99.64 94.56 99.43
18 93.85 99.27 92.95 99.30
19 97.70 99.71 98.12 99.80
20 90.50 98.49 89.45 98.40
21 95.76 99.42 97.47 99.72
22 97.36 99.53 99.01 99.86
23
Bone
65.84 97.62 66.05 97.64
24 89.97 98.59 89.27 98.74
25b 71.54 97.04 72.13 97.13
26b 74.18 96.72 74.14 96.95
27b 72.92 97.19 73.41 97.65
28b 71.07 95.65 71.33 95.78
29c 21.47 51.78 22.87 54.83
30c 23.62 55.65 22.86 54.29
31c 83.58 94.67 84.36 94.89
32c 39.84 71.93 38.67 70.40
33d 69,16 97.43 69.57 97.37
34d 65.42 95.99 65.13 95.76
35d 67.7 97.43 66.93 97.20
36d 66.84 96.40 66.13 96.25
37 96.28 99.16 96.85 99.6
Table 5.3 – GIPR des gamma index globaux 3D comparant les distributions de dose absorbées cal-
culées par GAMMORA (gate dm/dw) et AAA (RT dose), pour les trois localisations
de SBRT. Pour les patients notés a,b,c,d les différents faisceaux du traitement de SBRT
sont traités indépendamment. Dans ces cas, les mêmes données anatomiques sont donc
utilisées.
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Figure 5.8 – Comparaisons des LDP pour deux cas de SBRT pulmonaires.
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Figure 5.9 – Coupes axiales avec positions et directions des LDP pour un cas de SBRT hépatique
tracés figure 5.10. En trait fin vert le PTV et orange le GTV. Ce patient a subi une
injection de Lipiodol.
Figure 5.10 – Comparaisons des LDP pour un cas de SBRT hépatique.
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Figure 5.11 – Coupes axiales avec positions et directions des LDP tracés figure 5.12 pour deux cas
de SBRT osseuses. En trait fin bleu le PTV et rouge/orange le CTV.
zoom du HDV du patient 14 au niveau des doses maximales est reporté figure 5.17. La
figure 5.18 présente respectivement un exemple de HDV pour le cas d’une SBRT vertébrale :
patient 23. Pour tous les HDV tracés, les courbes en traits pleins sont calculées à partir des
distributions de dose AAA, et les courbes en tirets et pointillés sont obtenues respectivement
des distributions de dose GAMMORA Dm et Dw.
5.3.3.5 Statistiques de doses aux volumes cibles
Les distributions des écarts relatifs des indices dosimétriques calculés entre AAA et GAM-
MORA (Dm et Dw) sont reportés sur les figures 5.19, 5.20 et 5.21 respectivement pour tous
les patients de SBRT pulmonaires, hépatiques et osseuses.
5.3.3.6 Temps de calcul de GAMMORA
Le tableau 5.4 reporte les temps de simulation de chaque cas clinique. Ces temps sont
obtenus pour un spliting de 500 et permettent d’arriver à une incertitude statistique inférieure
à 2% dans les volumes d’intérêts.
5.4 Discussion
5.4.1 Validation de GAMMORA pour des faisceaux cliniques
Le but du travail réalisé dans ce chapitre a été de démontrer la faisabilité d’étude de cas
cliniques avec GAMMORA. Notre étude se concentre ici plus particulièrement sur un traite-
ment électrons et environ quarante faisceaux de SBRT pour trois localisations : pulmonaire,
hépatique et osseuse.
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Figure 5.12 – Comparaisons des LDP pour un cas de SBRT osseuses.
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Figure 5.13 – HDV pour le cas d’une SBRT pulmonaire (patient 1). Les traits pleins représentent
AAA, les tirets GAMMORA Dm et les pointillés GAMMORA Dw.
Figure 5.14 – HDV pour le cas d’une SBRT pulmonaire (patient 8). Les traits pleins représentent
AAA, les tirets GAMMORA Dm et les pointillés GAMMORA Dw.
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Figure 5.15 – HDV pour le cas d’une SBRT hépatique (patient 14). Les traits pleins représentent
AAA, les tirets GAMMORA Dm et les pointillés GAMMORA Dw.
Figure 5.16 – HDV pour le cas d’une SBRT hépatique (patient 19). Les traits pleins représentent
AAA, les tirets GAMMORA Dm et les pointillés GAMMORA Dw.
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Figure 5.17 – Agrandissement au niveau des doses maximales, du HDV pour le cas d’une SBRT
hépatique (patient 14). Les traits pleins représentent AAA, les tirets GAMMORA
Dm et les pointillés GAMMORA Dw.
Figure 5.18 – HDV pour le cas d’une SBRT osseuse (patient 23). Les traits pleins représentent AAA,
les tirets GAMMORA Dm et les pointillés GAMMORA Dw.
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Figure 5.19 – Écarts relatifs des indices dosimétriques des volumes cibles (ITV et PTV) calculés pour
les 13 patients de SBRT pulmonaires. En bleu, les écarts relatifs entre GAMMORA
Dm et AAA (voir équation 5.1). En orange, les écarts relatifs entre GAMMORA Dw et
AAA (voir équation 5.2). Si les distributions des écarts de Dm sont significativement
différentes (p-value < 0.05) de celles de Dw, les p-values sont reportées.
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Figure 5.20 – Écarts relatifs des indices dosimétriques des volumes cibles (GTV et PTV) calculés
pour les 9 patients de SBRT hépatiques. En bleu, les écarts relatifs entre GAMMORA
Dm et AAA (voir équation 5.1). En orange, les écarts relatifs entre GAMMORA Dw et
AAA (voir équation 5.2). Si les distributions des écarts de Dm sont significativement
différentes (p-value < 0.05) de celles de Dw, les p-values sont reportées.
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Figure 5.21 – Écarts relatifs des indices dosimétriques des volumes cibles (CTV et PTV) calculés
pour les 15 patients de SBRT osseuses. En bleu, les écarts relatifs entre GAMMORA
Dm et AAA (voir équation 5.1). En orange, les écarts relatifs entre GAMMORA Dw et
AAA (voir équation 5.2). Si les distributions des écarts de Dm sont significativement
différentes (p-value < 0.05) de celles de Dw, les p-values sont reportées.
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Localisation Patient User Time CPU Time
Lung
1 ... ...
2 02 : 51 56 - 11 : 29
3 02 : 33 50 - 07 : 52
4 02 : 21 45 - 07 : 11
5 04 : 12 78 - 04 : 27
6 03 : 47 70 - 05 : 41
7 ... ...
8 ... ...
9 03 : 18 64 - 11 : 47
10 02 : 03 39 - 03 : 02
11 01 : 55 36 - 06 : 00
12 02 : 21 45 - 08 : 11
13 05 : 31 109 - 20 : 23
Liver
14 12 : 03 242 - 18 : 44
15 07 : 12 144 - 14 : 17
16 04 : 00 78 - 17 : 36
17 07 : 51 157 - 16 : 59
18 07 : 51 157 - 16 : 59
19 05 : 04 97 - 21 : 52
20 11 : 40 223 - 09 : 15
21 05 : 45 108 - 09 : 15




25 02 : 45 53 - 11 : 25
26 03 : 41 72 - 15 : 43
27 03 : 13 63 - 00 : 13
28 02 : 38 49 - 17 : 27
29 01 : 39 30 - 07 : 42
30 00 : 58 17 - 00 : 49
31 01 : 18 24 - 03 : 27
32 00 : 52 14 - 20 : 56
33 02 : 13 42 - 14 : 34
34 02 : 19 44 - 10 : 51
35 02 : 17 43 - 19 : 07
36 01 : 54 35 - 22 : 47
37 01 : 51 35 - 93 : 27
Table 5.4 – Temps de simulation pour les différents cas cliniques. Les temps de calcul utilisateur
(User Time) sont reportés en hh : min. Les temps de calcul CPU (CPU Time) sont
reportés en jj - hh : min. Si des temps de calculs ne sont pas disponibles, ils sont notés
« ... ».
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GAMMORA a tout d’abord été validée dans des conditions simples : les contrôles qualités
pré-traitements de 8 faisceaux de SBRT pulmonaires ont été simulés avec GAMMORA. Les
comparaisons des distributions de dose calculées dans le fantôme homogène Octavius (équi-
valent eau) aux mesures, montrent des GIPR globaux 3D pour 3%/3 mm toujours supérieurs
à 98%, avec une moyenne de 99,4%. Pour les mêmes faisceaux, le GIPR moyen de l’AAA en
comparaison à la mesure, est de 98,6%. Les performances de GAMMORA sont similaires à
celles de l’AAA dans ces conditions simples.
Les codes MC, prennent en compte directement les compositions atomiques, et simulent les
histoires de toutes les particules. Ainsi, le fait que le milieu soit homogène comme l’Ocatvius
ou hétérogène tel que le TDM, n’intervient pas sur le transport des particules (voir section la
1.5.5 du chapitre 1). Nous pouvons donc dire que les différences observées entre les méthodes
de calculs de dose dans la suite de ce travail ne sont attribuables qu’à la seule prise en compte
des hétérogénéités par l’algorithme analytique.
Il reste tout de même important de remarquer que la conversion des UH du TDM en
matériaux Geant4 est une étape critique du calcul MC GATE. En effet, si les courbes de
calibration ne sont pas correctes, le code peut affecter des matériaux ne correspondant pas à
la réalité. Nous pouvons noter que la méthode de conversion utilisée [180] affecte une même
composition à une gamme de matériaux de densité proches, ce qui constitue une première
approximation qui pourrait être non négligeable dans certains cas. Cependant, cette étape
du calcul n’a pas été étudiée ; un travail sera donc à réaliser pour optimiser les compositions
des matériaux, et évaluer les l’influences de différents paramètres sur les distributions de dose
calculées par GAMMORA.
5.4.2 Évaluation des énergies de coupures
Les énergies de coupures permettent de définir jusqu’à quand une particule est simulée
dans le code MC. Dans GATE, les énergies de coupures sont définies Rcut, qui sont ensuite
convertis en Ecut pour chaque matériau. Un Rcut est défini pour un volume, le TDM du
patient est considéré comme un volume unique dans GATE. Ainsi, la même énergie de coupure
sera appliquée à tous les matériaux du TDM. Le choix de cette énergie de coupure peut affecter
le calcul. En effet, plus l’énergie de coupure est grande, plus le temps de simulation est court.
Cependant, si celle-ci est trop grande, la distribution de dose absorbée pourrait être faussée
car les particules chargées seraient arrêtées trop tôt par rapport à la réalité et déposeraient
leurs énergies localement. Le choix de la valeur de l’énergie dépend donc de la précision de
calcul désirée. Dans notre étude, nous comparons deux Rcut pour le TDM, pour deux types
de traitement (SBRT pulmonaire et osseuse) : la valeur par défaut (1 mm) et un centième de
la taille d’un voxel (0,0125 mm). Pour le cas du patient 2, les Ecuts calculées par GATE pour
un des « matériaux poumon »et un des « matériaux os »sont présentés dans le tableau 5.5.
Pour le cas d’une SBRT os (os iliaque, patient 25), aucune différence flagrante n’est mise
en évidence entre une simulation réalisée avec un Rcut de 1 mm ou 0,0125 mm. Pour le cas de
la SBRT pulmonaire (patient 2), des différences supérieures sont observées elles peuvent aller
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Rcut = 1 mm Rcut = 0,0125 mm
materiau γ e− γ e−
Lung 2,7 keV 317 keV 250 eV 15,67 keV
Bone 5,4 keV 514 keV 250 eV 35 keV
Table 5.5 – Énergies de coupures calculées par GATE pour deux types de matériaux générés à partir
du TDM du patient 2.
jusqu’à une sous-estimation de la Dmin au PTV de 8% pour la simulation faite avec un Rcut
à 1 mm. Cependant, ces différences sont principalement localisées au niveau des interfaces
(à l’entrée du faisceau dans le poumon, voir figure 5.1). De plus, il faut remarquer que les
vitesses des simulations sont diminuées avec un Rcut de 0,0125 mm , elles passent en moyenne
de 400 à 200 particules par secondes. Pour éviter une multiplication des temps de simulations
par deux, et en raison du faible gain en précision, nous utiliserons un Rcut de 1 mm pour
toutes les autres simulations de l’étude.
5.4.3 Analyses dosimétriques
5.4.3.1 Traitement électrons
Pour la simulation du traitement électrons, des différences importantes sont retrouvées
entre GAMMORA et eMC. Ces différences sont principalement localisées en regard d’une
zone de haute densité que l’on peut voir figure 5.4 (plomb). En arrière de cette région, les
isodoses de GAMMORA se retrouvent plus déformées que celles d’eMC, ce qui laisserait
supposer une meilleure prise en compte de cette hétérogénéité. Cependant, des simulations
supplémentaires sont à mener pour évaluer les performances de GAMMORA dans le cas de
traitements électrons.
5.4.3.2 Comparaison des distributions de dose absorbée
Les GIPR moyens (3%/3 mm) sont respectivement de 94,8%, 99,3% et 89,5% pour les
patients de SBRT pulmonaire, hépatique et osseuse. Les GIPR les plus bas (3%/3 mm) sont
retrouvés dans les SBRT pulmonaires et osseuses, avec des valeurs respectives de 73,2% et
51,78% (voir tableau 5.3 et figure 5.6). Ces résultats attendus sont néanmoins importants,
ils montrent que les différences entre les deux algorithmes de calcul sont maximales pour de
fortes hétérogénéités non assimilables à de l’eau.
5.4.3.3 Profils de dose
Dans le cas des SBRT pulmonaires, la comparaison des LDP AAA à ceux de GAMMORA
montrent des différences systématiques (voir figure 5.8). Pour le cas de la SBRT hépatique, de
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bons accords entre les deux méthodes de calculs sont retrouvés (voir figure 5.10). Le produit
de contraste (Lipiodol) visible sur le TDM (voir figure 5.9) est donc bien pris en compte
par l’AAA, en d’autres termes il peut être donc considéré comme de l’eau à haute densité.
Pour un cas des LDP des SBRT osseuses présentés figure 5.12, des écarts importants sont
mis en évidence avec une sous-estimation systématique de AAA d’environ 2 Gy au niveau des
volumes cibles (patient 29).
5.4.3.4 Histogrammes dose-volume
Les HDV présentés dans cette étude montrent des différences systématiques et impor-
tantes, au niveau des volumes cibles (GTV, CTV et PTV) pour toutes les localisations entres
AAA et GAMMORA. Ces différences sont plus faibles au niveau des OAR pour toutes les
localisations. Des écarts systématiques entre GAMMORA Dm et GAMMORA Dw sont éga-
lement mis en évidence. Ces derniers sont plus importants dans les matériaux métalliques qui
constituent les grains (voir figure 5.17).
5.4.3.5 Statistiques de doses aux volumes cibles
La figure 5.19 montre que des écarts importants sur tous les indices dosimétriques sont
visibles entre AAA (Dw) et GAMMORA Dw pour les 13 SBRT pulmonaires. De manière
générale, AAA surestime systématiquement ces grandeurs sauf la Dmax où une sous estimation
moyenne de moins de -1% est retrouvée (sous-estimation maximum : - 7,5%). Les différences
les plus importantes sont toujours localisées dans le PTV. Pour ce volume, les surestimations
moyennes sont de : 5% pour la Dmean, 1% pour la D2%, 15% pour la D98%, 12% pour la
D95% et 25% pour la Dmin. Nous voyons que les plus grandes différences sont rapportées
pour des indices de doses ponctuelles (Dmin). Ces indices ne sont pas les plus pertinents
car ils prennent en compte la dose déposée dans un seul voxel ; ils sont donc sensibles aux
incertitudes statistiques. Les autres différences n’en restent pas moins importantes. Il faut
remarquer que AAA surestime plus la couverture que les doses maximales dans les volumes
cibles. Pour un patient, la surestimation de la couverture va jusqu’à 40% (voir ΔD95% figure
5.19). Ces résultats sont attendus : en effet les méthodes de calculs analytiques sont connues
pour surestimer la dose absorbée dans les régions de faibles densités [166, 60]. La comparaison
de mesures expérimentales (fantôme avec liège) à des simulations réalisées avec la modélisation
du TrueBeam de GAMMORA, confirme la tendance de nos résultats [18].
Les écarts relatifs des indices dosimétriques entre AAA (Dw) et GAMMORA Dw pour les
9 patients traités par une SBRT hépatique sont moins importants (voir figure 5.20). Comme
dans le cas du poumon, AAA surestime en moyenne tous les indices dosimétriques, sauf la
Dmax où des sous-estimations importantes allant jusqu’à -30% sont visibles. Ceci est principa-
lement du à la dose absorbée dans les grains. Les différences sont également plus grandes dans
les PTV. Pour ce volume, et sans considérer les indices de dose ponctuels, les surestimations
moyennes de l’AAA sont de : 2.0% pour la Dmean, 0.5% pour la D2%, 7% pour la D98% et
5% pour la D95%.
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Pour les 15 SBRT osseuses, AAA surestime aussi en moyenne tous les indices dosimé-
triques. Ces surestimations de l’AAA sont en moyenne d’environ : 5.0% pour la Dmean, 5%
pour la D2%, 7% pour la D98% et 8% pour la D95% (voir figure 5.21). Les écarts moyens
sont toujours de l’ordre de 10% et plus importants pour les PTV. Nous noterons tout de
même la présence de nombreux points considérés comme aberrants : c’est à dire inférieurs à
Q1 − 1, 5 × (Q3 − Q1) et supérieurs à Q3 + 1, 5 × (Q3 − Q1), avec Qi le quartile i. Une étude
plus approfondie est donc à réaliser pour ces plans.
5.4.3.6 Comparaison de Dm et Dw
La conversion de Dm à Dw fait l’objet de nombreuses études dans la littérature. Cette
étape est identifiée comme une problématique pour l’utilisation des calculs MC de distribution
de dose cliniques [8]. Notre étude montre que généralement, les écarts relatifs des indices
dosimétriques sont plus grands en comparant GAMMORA Dm à AAA que GAMMORA
Dw à AAA. Ces résultats sont attendus car AAA donne une dose dans l’eau. Des écarts
significatifs des indices dosimétriques entre GAMMORA Dm et Dw sont retrouvés pour les
SBRT pulmonaires et osseuses : plus particulièrement, pour la Dmean, Dmax, D2% D98% et
D95%, pour les SBRT pulmonaires et pour les mêmes indices, sans la D2% pour les SBRT
osseuses (voir les HDV présentés et les figures 5.19, 5.20 et 5.21). Il est pour l’instant difficile
de tirer des conclusions plus claires, mais GAMMORA pourrait être un outil pour l’étude du
mode de report de la dose pour des cas cliniques. Nous remarquons que l’implémentation de
nouvelles méthodes de conversion basées sur les proposition de Andreo [7, 8] et Reynart et
al., [167] pourraient être implémentées dans GATE. Elles ont fait l’objet de deux études pour
des cas théoriques dans notre équipe : une déjà parue [56] et une autre en cours de soumission
pour publication.
5.4.3.7 Temps de calcul
Toutes les simulations réalisées au cours de cette étude de cas cliniques ont été exécutées
sur CALMIP (voir section 2.9). Grâce au HPC, des temps de calcul raisonnables sont atteints ;
en effet, ils sont majoritairement de l’ordre de 2 à 3 heures, sauf pour quelques irradiations
hépatiques faites avec l’énergie 10X FFF (plus de particules à simuler). Les données de cette
étude ont été produites en 3 jours de calcul (3 simulations pouvant être exécutées simultané-
ment sur notre HPC). Nous ajouterons enfin que cette durée peut être réduite en augmentant
le splitting (jusqu’à 1000 pour notre HPC) ou en réduisant le recyclage (mais en augmentant
l’incertitude statistique). Ces ajustements entre précision et temps de calcul sont encore à
mener.
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5.5 Conclusion
Premièrement, GAMMORA a été validée pour la simulation de faisceaux cliniques avec des
GIPR moyens de 99% (3%/3 mm) pour comparaison avec des mesures de QA dans un fantôme
homogène. Ensuite, 37 patients traités par une SBRT pour trois localisations (pulmonaire,
hépatique, et osseuse), ont été simulés avec GAMMORA et confrontés à l’algorithme clinique
AAA. Les résultats montrent des différences importantes entre les deux méthodes de calcul
de dose. Ils suivent cependant les tendances déjà présentées dans la littérature et admises
par le constructeur lui-même ; notamment concernant la surestimation de la couverture des
volumes cibles. Or, au vu des écarts importants retrouvés, une analyse plus fine est à mener
pour en tirer des conclusions plus claires. Ce travail est initié, il confrontera les résultats
de GAMMORA à ceux d’un algorithme déterministe qui commence à être utilisé en routine
clinique, Acuros XB (décrit section 1.5.4). Nous ajouterons également qu’une optimisation des
paramètres de simulation reste encore à faire. Cela étant dit, à travers ce chapitre nous avons
démontré la faisabilité d’une étude de cas cliniques avec GAMMORA, qui pourrait donc être
proposée comme outil de double calcul Monte-Carlo pour des cas cliniques complexes.
Conclusion générale
Cette thèse marque la fin d’un projet initié il y a 6 ans par l’équipe 15 du Centre de
Recherches en Cancérologie de Toulouse (CRCT). Celui-ci avait pour objectif, la création
d’un calcul de référence, pour répondre aux différentes problématiques rencontrées dans les
pratiques cliniques du service de radiothérapie externe de l’Institut Universitaire de Cancer
de Toulouse (IUCT).
Dans ces travaux de thèse, l’ensemble des implémentations réalisées tout au long du projet,
ont été complétées et intégrées en une unique solution : GAMMORA (GAte Monte-carlo
MOdel for RAdiotherapy). Cette solution documentée et illustrée d’exemples, sera disponible
en open-source 2, 3 début 2021.
À ce stade GAMMORA comprend :
• la modélisation complète du TrueBeam STx (Varian Medical Systems, Palo Alto, CA)
des mâchoires à l’EPID, sur la plateforme GATE, incluant les fichiers sources pour
chacune des énergies photons sous forme de réseaux de neurones (GAN) entraînés com-
patibles avec GATE v9.0,
• un programme Python permettant de générer automatiquement les macros GATE à
partir des données DICOM du patient (RT plan, RT struct, RT dose),
• différents outils aidant au lancement des calculs (splitting) et à la récupération et au
traitement des données de sorties (merging).
Plus précisément, au cours de cette thèse nous avons premièrement dressé un état de l’art,
pour souligner l’intérêt des méthodes de calul Monte-Carlo dans le contexte des nouvelles tech-
niques de radiothérapie externe, en particulier les irradiations de stéréotaxie extra-crânienne.
Nous avons montré que ces méthodes, chrono-phages et difficiles à mettre en oeuvre, pré-
sentent toujours un grand intérêt pour des activités de recherche mais également pour cer-
taines applications cliniques.
Nous avons ensuite présenté l’implémentation de GAMMORA, en précisant tous les élé-
ments modélisés et leurs validations. Nous avons tout particulièrement détaillé :
— la création et la validation d’un générateur de particules basé sur un apprentissage
(GAN) des fichiers d’espace de phase fournis par Varian,
— la modélisation de faisceaux d’électrons pour des champs simples ou personnalisés
(convertis au format STL, acceptés par GATE), et leurs validation dans des conditions
de référence,
— l’étude des simulations de faisceaux d’électrons pour des cas complexes. Dans cette
étude, nous avons comparé les résultats de GAMMORA et ceux d’eMC à des mesures





ainsi montré que le calcul Monte-Carlo est, au moins équivalent, sinon supérieur à eMC
dans ces conditions [115, 113],
— la modélisation de la table de radiothérapie. À ce sujet, nous avons montré que la pré-
sence ou l’absence de celle-ci, ne semble pas modifier significativement les distributions
de dose absorbée calculées par GAMMORA, pour des faisceaux de SBRT en arcs,
— la modélisation de l’EPID et la validation de la simulation d’images dosimétriques dans
le cas de faisceaux SBRT [13]. Il faut rappeler que ce travail a été financé dans le cadre
du projet STEREPID 4,
— les fonctionnalités de GAMMORA comprenant : la génération automatique de macros
GATE à partir des données DICOM ; le traitement des images CT pour leur intégration
dans les simulations ; le splitting et le merging des simulations ; la prise en compte de
la modulation du débit de dose et la conversion en dose absolue,
— le déploiement de la solution GAMMORA sur un calculateur de hautes performances
régional (CALMIP).
Au cours des deux chapitres suivants, nous avons proposé une étude de l’effet interplay,
dans laquelle nous avons validé l’utilisation du VMAT pour des traitements SBRT de cibles
thoraciques. Grâce à une approche expérimentale basée sur l’utilisation d’une plateforme de
mouvement programmable, complétée de simulations GAMMORA, nous avons pu quantifier
l’effet interplay et montrer que ce dernier peut être non négligeable cliniquement, pour les
patients effectuant moins de 20 cycles respiratoires pendant un arc de traitement [131, 114].
Cette estimation de l’effet interplay pour n’importe quel plan clinique (à partir du fichier
DICOM-RT Plan et d’une modélisation de la respiration du patient) représente une des
applications possible de GAMMORA dans un centre clinique.
Enfin, dans le dernier chapitre, nous avons démontré que GAMMORA peut également être
utilisée comme double calcul de référence pour des cas cliniques complexes. Nous avons réalisé
une étude comparative rétrospective du calcul de la dose absorbée par les algorithmes cliniques
et par GAMMORA, pour un traitement électron et une quarantaine de faisceaux SBRT.
L’étude a mis en évidence des surestimations moyennes de la couverture des volumes cibles
qui sont respectivement de 12%, 5% et 8% pour les localisations pulmonaires, hépatiques, et
osseuses. Nous avons également discuté des paramètres de simulations, et particulièrement
du mode du report de dose, en soulignant des différences significatives entre la Dm et la Dw,
sur plusieurs indices dosimétriques pour les SBRT pulmonaires et osseuses.
Pour résumer GAMMORA est un système permettant de générer simplement, des fichiers
d’entrées pour les codes Monte-Carlo GATE/GEANT4. Ainsi il constitue un outil de référence,
pratique et indépendant qui permet à l’utilisateur de modifier et contrôler toutes les étapes
du calcul de la dose absorbée. Il permet aussi bien de créer des fichiers de simulations à
exécuter en local que des arborescences adaptées à l’architecture d’un calcul sur cluster. Dans
nos études, l’utilisation des ressources de CALMIP nous a permis d’atteindre des temps de
calcul raisonnables majoritairement compris entre 30 minutes et 4 heures.
4. Ce projet a été financé à hauteur de 380 ke par l’appel à projets Projets de recherche dans le domaine
de la physique, des mathématiques ou des sciences de l’ingénieur appliqués au Cancer
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À terme, cet outil a pour ambition de faciliter l’introduction des méthodes Monte-Carlo
dans les pratiques cliniques, et ainsi d’être utilisé dans plusieurs domaines d’applications, tels
que :
— l’évaluation d’un nouvel algorithme,
— l’évaluation de grandeurs dosimétriques fondamentales,
— l’évaluation des différents modes de report de dose absorbée (Dm, Dw),
— l’étude de l’influence du mouvement respiratoire sur le calcul de la distribution de dose
absorbée (estimation de l’effet interplay),
— le double calcul de référence pour tous les types de traitements (électrons, VMAT, SRS,
SBRT, VMAT-SBRT),
— la génération d’images dosimétriques de l’EPID de référence pour la dosimétrie in-vivo.
GAMMORA a déjà été utilisé pour certaines de ces applications. Par exemple, une étude
visait à évaluer la réponse de détecteurs à partir des distributions spectrales de la fluence
des particules dans le cas des petits champs afin d’en déterminer les output correction factors
(au sens de l’ICRU TRS 483) [227, 228]. GAMMORA a également été utilisé pour une étude
portant sur la conversion Dm Dw dans des fantômes hétérogènes avec Acuros XB et Monte
Carlo [56]. Un article récemment publié, évalue avec GAMMORA les mécanismes physiques
sous-jacents à la dosimétrie en milieu hétérogènes [229].
Le projet GAMMORA est amené à évoluer. La première amélioration à venir est le déve-
loppement d’une interface graphique qui facilitera la prise en main de cet outil. Nous espérons
également, prochainement, intégrer à GAMMORA la modélisation d’autres accélérateurs de
radiothérapie externe, à commencer par celui nouvellement acquis à l’IUCT, l’Halcyon.
L’équipe 15 du CRCT, dans sa forme actuelle, prendra fin en décembre 2020. Mais le
groupe traitant de radiothérapie externe poursuivra cette activité de recherche au sein d’une
autre équipe INSERM. Nous espérons que le partage de GAMMORA saura trouver un écho
favorable au sein de la communauté scientifique. Il s’agit à notre connaissance de la seule
modélisation Geant4 gratuite et open source de l’accélérateur Varian TrueBeam STx.

Annexe A
L’algorithme eMC de Varian
L’algorithme eMC [233] est proposé par Varian dans le TPS Eclipse pour le calcul des
faisceaux d’électrons. Pour donner des temps de calcul adaptés à une utilisation clinique, eMC
est basé sur une méthode Monte Carlo dite rapide le MMC (Macro Monte Carlo) [141].
A.1 Le modèle initial d’espace des phases
Dans la classification de Buarralla et al., l’algorithme eMC est classé comme Virtual Source
Model (vsm) ; en effet, la source n’est pas simulée par méthode MC, elle est définie par un
modèle de sources multiples : le modèle initial d’espaces des phases (IPS 1) [96]. Il décompose
la source en plusieurs sous-sources :
— le faisceau divergent principal, prenant en compte les électrons et les photons de brem-
sstrahlung n’ayant pas interagi avec un élément de l’accélérateur (excepté les diffuseurs,
et les chambres moniteurs). C’est le faisceau primaire (voir figure A.2-a).
— le diffusé de l’applicateur, qui ne considère que les électrons diffusés du bord de l’appli-
cateur inférieur (voir figure A.2-b).
— la transmission de l’applicateur des photons traversant l’applicateur inférieur (voir figure
A.2-c).
— le faisceau divergent secondaire, qui modélise le faisceau secondaire. C’est à dire les
électrons et photons de bremsstrahlung ayant interagi avec un des éléments de la tête
de l’accélérateur (voir figure A.2-d).
Les modèles de ces sous-sources sont obtenus à partir de mesures et de données pré-
calculées.
1. En anglais : Initial Phase Space
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Figure A.1 – Vue schématique des 4 sources définissant le modèle IPS [96].
A.2 Le modèle de transport MMC
Le modèle MMC permet des simulations basées MC particulièrement rapides. En effet,
pendant la simulation du faisceau d’électrons sur un patient, la simulation des particules et de
leurs histoires n’est pas à proprement parler modélisée au sens de l’échantillonnage de leurs
sections efficaces. En fait, le MMC réalise la simulation en deux temps :
— Une étape locale : des vraies simulations MC sont utilisées pour simuler le transport
d’électrons dans des petites géométries simples de matériaux homogènes. Les résultats
de ces calculs sont alors stockés sous forme de densité de probabilité (FDP).
— Une étape globale : après un traitement du milieu absorbant, un pseudo-transport des
particules est réalisé à partir des FDP préalablement calculées.
A.2.1 Simulations locales
Ces simulations MC sont réalisées une seule fois avec EGSnrc [103]. Elles modélisent
le transport de 200 000 électrons incidents dans des matériaux uniformes et homogènes. Ces
sphères peuvent être de quatre tailles (0,05 cm, 0,1 cm, 0,15 cm, 0,2 cm et 0,3 cm) et composées
de 5 matériaux (air, poumon (LN4), eau, PMMA, os (SB3), voir tableau A.1).
Les simulations sont réalisées pour trente énergies incidentes de 0,2 MeV à 25 MeV.
Les FDP représentant les directions et énergies des particules sortantes de la sphère (pri-
maires et secondaires) sont ainsi prè-calculées pour un set de faisceaux d’électrons mono-
énergétiques. Les résultats sont stockés et tabulés pour leur utilisation dans la simulation
globale.







Table A.1 – Masses volumiques des matériaux utilisés pour les simulations locales de eMC
Figure A.2 – Illustration du transport d’électrons dans les sphères pour les simulations locales
d’eMC. Seules la position et la direction de la particule « primaire »sortante sont esti-
mées. Le dépôt d’énergie est moyenné sur l’ensemble de la sphère de rayon R. Les FDP
sont calculées pour chaque combinaison de : matériaux, tailles de sphère et énergies
d’électrons incidents [233].
A.2.2 Pré-traitement géométrique
Avant de réaliser le pseudo-transport des électrons dans le CT du patient, il est nécessaire
d’en réaliser un pré-traitement. Tout d’abord, tout le volume du CT est converti en masse
volumique, suivant une résolution définie par l’utilisateur (0,1-0,5 cm), en appliquant des
facteurs de conversion UH/masse volumique.
Ensuite, une sphère donnée est assignée à chaque voxel du volume des densités pour que le
rayon maximal possible (à partir du centre du voxel) soit utilisé sans que la sphère n’atteigne
des matériaux différents (voir figure A.3).
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Le procédé résulte à :
— l’assignation de petites sphères pour les voxels se trouvant proches d’interface entre
différents matériaux
— l’assignation de grandes sphères à distance d’interfaces, dans les régions alors considérées
comme homogènes.
Figure A.3 – Illustration schématique de pré-traitement du CT (a.) dans eMC. b-c. Conversion des
UH des voxel en masse volumique - c-d. Assignation à chaque voxel d’une taille de
sphère et d’une masse volumique moyenne [233].
Un voxel est considéré comme faisant parti d’une hétérogénéité, si le rapport de sa masse
volumique avec celle de ses voisins dépasse une limite (ex. 1,5). Ce rapport n’est évalué que
pour les voxels ayant une masse volumique supérieure à un seuil (typiquement 0,05 g.cm−3),
pour éviter le bruit dans les milieux peu denses.
Le matériau attribué à chaque sphère dépend de la masse volumique moyenne dans celle-
ci. Si la masse volumique moyenne d’une sphère se situe entre deux valeurs de matériaux,
à chaque fois qu’une particule pénètre dans la sphère, un choix aléatoire entre ces deux
matériaux est fait. La probabilité du choix d’un matériau est proportionnelle au rapport de
la masse volumique moyenne de la sphère sur celle du matériau.
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A.2.3 Simulation globale
A.2.3.1 Transport des électrons primaires
Le transport global des électrons dans la géométrie du patient est réalisé en une série
de steps. Pour chaque step la position, la direction et l’énergie des particules sortantes sont
déterminées à partir des FDP pré-calculées dans les simulations locales. L’énergie déposée
dans la sphère par l’électron primaire ΔE est donnée selon :
ΔE = Ei − Ef − Eδ (A.1)
Avec Ei, Ef l’énergie de l’électron primaire incident et sortant et Eδ l’énergie transférée
aux particules secondaires. L’énergie ΔE est déposée le long d’une ligne droite entre le point
d’entrée et de sortie de l’électron primaire dans la sphère. L’énergie déposée à chaque voxel
le long de cette ligne est déterminée selon :





avec ΔE est l’énergie de l’électron à déposer dans le step, lvox la longueur totale du step
du voxel, ldep la longueur totale de step, Svox le pouvoir d’arrêt linéique du matériau du voxel
et Skug le pouvoir d’arrêt linéique de la sphère.
Aucun électron n’est autorisé à traverser une interface de matériau ; si c’est le cas, un
nouveau step est commencé dans le nouveau matériau.
Figure A.4 – Représentation schématique du transport globale des particules primaires dans eMC
[233].
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A.2.3.2 Transport des particules secondaires
Les particules secondaires sont toujours transportées dans une direction faisant un angle
de 20◦ par rapport à la direction des électrons primaires. Le dépôt d’énergie des électrons
secondaires démarre à une distance d1 calculée selon :
d1 = 2Rξ1 (A.3)
avec R le rayon de la sphère et ξ1 tiré aléatoirement selon une probabilité uniforme entre
[0,1].
Les voxels où est déposée l’énergie des électrons secondaires sont déterminés selon l’al-
gorithme de Bresenham (en ligne droite). L’énergie déposée dans le voxel vox par l’électron








où Eδ est l’énergie moyenne de l’électron secondaire susceptible d’être transférée par l’élec-
tron principal, T specte le spectre énergétique des électrons secondaires sortant de la sphère pour
une énergie incidente de 10 MeV. Ce spectre dépendant approximativement de la taille de la
sphère et appliqué à d’autres valeurs d’énergies initiales (Ei) de masse volumique ρ par les
facteurs de mise à l’échelle ae(ρ) et be(Ei).
Les dépôts d’énergie des photons de freinage démarrent à la position d1 + d2 depuis le
point d’entrée de l’électron principal. d2 est calculé en supposant un milieu homogène d’eau
selon :
d2 = −a × log(ξ2) (A.5)
où a = 14, 4 cm et ξ2 est un nombre aléatoire tiré uniformément sur [0,1].
De manière analogue aux électrons, l’énergie déposée dans chaque voxel vox par les pho-








avec Eγ l’énergie moyenne de l’électron secondaire susceptible d’être transférée par l’élec-
tron principal, T spectgamma le spectre énergétique des électrons secondaires sortant de la sphère
pour une énergie incidente de 10 MeV. Ce spectre dépendant approximativement de la taille
de la sphère et appliqué à d’autres valeurs d’énergies initiales (Ei) de masse volumique ρ par
les facteurs de mise à l’échelle aγ(ρ) et bγ(Ei).
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Le suivi des particules est fait jusqu’à ce qu’elles sortent du volume d’intérêt, ou quand
elles passent en dessous d’une énergie de coupure.
Le transport global des électrons est réalisé jusqu’à ce que l’incertitude statistique spécifiée
soit atteinte (voir figure A.5).
Figure A.5 – Organigrame du processus de simulation dans eMC. [233].

Annexe B
Calcul du Gamma Index
Le gamma index (γindex) est un outil couramment utilisé en routine clinique afin de com-
parer des distributions de dose absorbée. Il a été développé en 1998 par Low et al., [120].
Ils présentent alors un outil capable de cartographier des différences de distribution de dose
absorbée sans surestimer celles-ci dans les zones de fort gradient.
Le γindex permet de quantifier les différences entre une distribution de dose D(x), et une
distribution dite de référence Dr(x). Pour chaque point xr de Dr(x) une ellipse d’acceptabilité
est définie avec pour demi-grand axe, l’écart maximal de distance acceptable (Δxmax), et pour
demi-petit axe, la différence maximale de dose acceptable (ΔDmax) (voir figure B). Un point
à évaluer est considéré comme valable si il remplit ces critères d’acceptabilité, c’est à dire
qu’il se trouve dans l’ellipse. Le critère d’acceptabilité en dose peut être défini en pourcentage
de la dose maximale de Dr(x) c’est le γindex global ou en pourcentage du la dose du voxel
considéré c’est le γindex local.
Figure B.1 – Représentation graphique du gamma index









avec ΔD = D(x) − Dr(xr) (γindex local) Δx = |xe − xr|
Le γindex est calculé selon :
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Pour chaque point xr Γ(x, D) est calculé et la valeur minimale est conservée.
Si min(Γ(x, D)) ≤ 1 le point évalué est considéré comme validé.
Le concept du gamma index est transposable à 1, 2 ou 3 dimensions.
Dans les résultats de γindex présentés dans ce manuscrit de thèse : les γindex 1D ont
été calculés à partir d’un script python3, les γindex 3D ont été obtenus avec le tool kit de
radiothérapie du logiciel open-source Slicer 3D [106, 159, 4].
Nous définissons le Gamma Index Pass Rate (GIPR, en %) comme le taux de point
satisfaisant les critères du γindex pour une distribution de dose 3D ou un profil de dose donné.
Annexe C
Fichier de configuration de
GAMMORA
Figure C.1 – Fichier de configuration GAMMORA : paramètres généraux
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Figure C.2 – Fichier de configuration GAMMORA : paramètres géométriques
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Figure C.3 – Fichier de configuration GAMMORA : paramètres de l’actor
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Figure C.4 – Fichier de configuration GAMMORA : paramètres de la source et des ressources de
calcul.
Annexe D
Calcul du Modulation Complexity
Score Index
Les index de complexité permettent de donner une représentation de la complexité de
la modulation d’un plan. En 2010 McNiven et al. propose le Modulation Complexity Score
(MCS) [130]. Il est considéré comme l’un des index le plus complet pour rendre compte
quantitativement de la complexité des plans [47].
Le MCS incorpore des informations concernant la variabilité de la séquence de position
des lames du MLC, le degré d’irrégularité dans les tailles de champs et le poids des différents
segments (point de contrôle dans le RT plan) en un seul score compris entre 0 et 1. Pour un
champ carré simple, de complexité nulle le MCS est de 1 ; plus le champ se complexifie plus
MCS tend vers 0.
GAMMORA inclut une fonctionnalité permettant de calculer des index de complexité
comme le MCS, mais également le CLS 1, MAD 2, MFA 3 et SAS 4 [47].
Il se calcule à partir de la variabilité de la séquence des lames, LSV 5 définie par :
posmax = 〈max(posN∈n) − min(posN∈n)〉 (D.1)
LSV segmentleft bank =
〈∑N





LSV segmentright bank =
〈∑N





LSV segment = LSV segmentleft bank × LSV segmentright bank (D.4)
1. En anglais : En anglais : Closed Leaf Score
2. En anglais : Mean Aperture Displacement
3. En anglais : Mean Field Area
4. En anglais : Small Aperture Score
5. En anglais : Leaf Sequence Varibility
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avec N le nombre de lames sous le champ défini par les mâchoires, pos la position de la
lame n, calculé pour chaque rail du MLC (droit et gauche).
Et à partir de la variabilité de l’aire d’ouverture, AAV 6 définie par :
AAV segment =
∑N
n=1 〈posn〉left bank − 〈posn〉right bank∑N
n=1 〈max(posn)〉left bank∈beam − 〈max(posn)〉right bank∈bank
(D.5)
avec N le nombre de lames d’un rail, pos la position de la lame n.
Pour avoir le MCS du faisceau, le poids relatif du segment i est pris en compte, en




AAVsegment i × LSVsegment i × MUsegment i
MUbeam
(D.6)
où I représente le nombre de segments.





MCSbeam j × MUbeam j
MUplan
(D.7)
avec J le nombre de faisceaux dans le plan.
6. En anglais : Aperture Aera Variability
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— Résumé —
La validation des traitements de radiothérapie repose sur le calcul de la dose absorbée. Les algorithmes
utilisés en routine clinique sont rapides mais limités dans certains cas. Dans ces situations, le calcul Monte-
Carlo (MC) reste la référence. Cependant, celui-ci est complexe à mettre en place, et nécessite d’importantes
ressources de calcul. Dans ce contexte, ces travaux de thèse ont consisté à élaborer une solution de double
calcul MC applicable sur des cas cliniques, et à en étudier les apports.
Pour ce faire nous avons développé un package nommé GAMMORA (GAte Monte carlo MOdel for RA-
diotherapy). Il comprend la modélisation MC du TrueBeam (Varian) implémenté sur la plateforme GATE,
ainsi qu’un script Python permettant de générer automatiquement les macros des simulations pour tous les
types de traitements (électrons, VMAT, SRS, SBRT, VMAT-SBRT) à partir des données DICOM du patient.
Le modèle étant déjà validé pour des applications simples de faisceaux de photons (X-RTE), nous l’avons
complété en y intégrant la modélisation des faisceaux d’électrons (e-RTE) et celles de cas cliniques complexes.
En parallélisant les simulations sur le mésocentre de calcul CALMIP, nous atteignons des temps de calcul
raisonnables avec une incertitude statistique toujours inférieure à 2% dans les zones d’intérêts (de 10 min pour
l’e-RTE à 3 h pour l’X-RTE). Pour éviter l’utilisation de fichiers d’espaces des phases (PHSP) volumineux,
nous avons créé et validé un générateur de particules à partir d’un apprentissage profond (GAN) basé sur les
PHSP constructeur.
Pour l’e-RTE, les applicateurs ont été modélisés pour des champs simples et complexes. Les simulations
ont été validées en les comparant aux mesures de référence faites dans l’eau pour les énergies 6, 9, 12, et 18
MeV. Nous avons également comparé les performances de GAMMORA et l’algorithme clinique eMC à des
mesures (films radiochromiques) pour un fantôme complexe avec hétérogénéité (os et poumon) ou irrégularité
de surface. Les résultats de GAMMORA étaient supérieurs ou équivalents à ceux d’eMC dans presque toutes
les configurations. L’étude de cas cliniques a aussi montré des écarts de distributions de dose importants entre
les deux algorithmes (particulièrement dans les régions de hautes densités).
Une étude de l’effet interplay (IE) a ensuite été réalisée. Tout d’abord, des mesures ont été réalisées à l’aide
d’un fantôme de contrôle qualité (Octavius 4D) placé sur une plateforme de mouvement 3D programmable. Il
s’agissait d’abord d’évaluer qualitativement l’IE pour quelques configurations. Ensuite, ces dernières ainsi que
300 autres ont été simulées à l’aide de GAMMORA pour étudier l’IE de façon extensive en modifiant différents
paramètres physiques (période, amplitude et forme du mouvement, dose par fraction ou marges de sécurité).
Une méthodologie adaptée nous a permis d’isoler l’IE du blurring. Les résultats ont montré que l’IE seul
induisait des écarts statistiquement significatifs entre la distribution de dose prévisionnelle et celle délivrée. Le
nombre de cycles respiratoires et l’amplitude antéro-postérieure du mouvement sont les paramètres clés pour
l’IE. Au moins 20 cycles respiratoires doivent être effectués pendant un traitement pour réduire l’IE à moins
de 2%. Par ailleurs, le gating respiratoire ne semble pas réduire significativement l’IE.
Enfin, près de 40 cas de stéréotaxie extra-crânienne ont été simulés avec GAMMORA. Le modèle a tout
d’abord été validé par comparaison aux mesures de contrôle qualité faites en milieu homogène (eau) avec
l’Octavius 4D. Ensuite, les distributions de dose dans le patient ont été comparées à celles de l’algorithme
clinique (AAA). Les résultats montrent que AAA surestime la dose absorbée par rapport à GAMMORA. La
couverture des volumes cibles (D98%) est surestimée en moyenne de +18, 4% pour les SBRT pulmonaires
(13 faisceaux), +6, 3% pour les SBRT osseuses (15) et +7, 2% pour les SBRT hépatiques (9). L’impact des
paramètres de simulation et le mode de report de la dose (Dm ou Dw) ont également été analysés et discutés
pour ces cas cliniques.
Mots clés : Monte-Carlo, radiothérapie externe, faisceaux d’électrons, effet interplay, stéréotaxie extra-
crânienne, GATE, GAMMORA
— Abstract —
The validation of radiotherapy treatment is based on the calculation of absorbed dose. The algorithms used
in the clinic routinely are fast but limited in some cases. In these situations, the Monte-Carlo (MC) calculation
remains the reference. However, it is complex to set up, and requires significant computing resources. In this
context, this thesis work consisted of developing a MC double calculation solution adapted to clinical cases,
and to study its possible application and contribution.
To that end we have developped a package named GAMMORA (GAte Monte carlo MOdel for Radiotherapy
Application). It includes the MC modeling of the TrueBeam (Varian) implemented on the GATE platform, as
well as a python script to automatically generate the simulation macros for all types of treatments (electrons,
VMAT, SRS, SBRT, VMAT-SBRT) from the patient’s DICOM data. The model has already been validated
for simple photon beam applications (X-RTE). We completed it by integrating the modeling of the electron
beams (e-RTE) and those of complex clinical cases. By parallelizing the simulations on a high-performance
computing cluster (CALMIP), we achieved reasonable calculation times with a statistical uncertainty always
less than 2% in the areas of interest (from 10 min for the e-RTE to 3 h for the X -RTE). To avoid the use of
large phase space files (PHSP), we created and validated a deep learning particle generator (GAN) based on
the manufacturer’s PHSP.
For the e-RTE, the applicators were modeled for simple and complex fields. The simulations were validated
by comparing them to the reference measurements made in water for the energies 6, 9, 12, and 18 MeV. We also
compared the performance of GAMMORA and the clinical algorithm (eMC) with measurements (radiochromic
films) for a complex phantom with heterogeneity (bone and lung) and surface irregularity. GAMMORA’s results
were better or equivalent to eMC’s in almost all configurations. The clinical case study also showed significant
differences in dose distributions between the two algorithms (particularly in high density regions).
An interplay effect (IE) study was then performed. First, measurements were taken using a quality control
phantom (Octavius 4D) placed on a programmable 3D motion platform. It was a question of qualitatively
evaluating the IE for a few configurations. Then, these configurations and 75 others were simulated using
GAMMORA to study the IE extensively by modifying different physical parameters (period, amplitude and
shape of motion, dose per fraction or safety margins). An adapted methodology allowed us to isolate the
IE from the blurring. The results show that the IE alone induced statistically significant differences between
the predicted dose distribution and the one delivered. The number of breath cycles and the antero-posterior
amplitude of motion are the key parameters for the IE. At least 20 breath cycles should be done during
treatment to reduce the IE to less than 2%. Moreover, respiratory gating does not appear to significantly
reduce the IE.
Finally, nearly 40 cases of stereotactic body radiation therapy treatments were simulated with GAM-
MORA. The model was first validated by comparison with quality control measurements made in a homoge-
neous medium (water) with the Octavius 4D. Then, the dose distribution in the patient was compared to those
of the clinical algorithm (AAA). The results show that AAA overestimates the absorbed dose. The coverage of
target volumes (D98%) is overestimated on average by +18.4% for pulmonary SBRT (13 beams), +6.3% for
bone SBRT (15) and +7.2% for hepatic SBRT (9). In the target volumes mean dose deviations of more than
5% were observed between AAA and GAMMORA. The impact of the simulation parameters and the mode of
dose reporting (Dm or Dw) were also analyzed and discussed for these clinical cases.
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